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ABSTRACT 
The purpose of this study was to develop positively charged nanoparticles 
(NPs) based on trimethyl chitosan (TMC) and sodium alginate (SA) as drug 
delivery systems able to interact with the sialic residues of the mucous 
membranes. The TMC has been synthesised in our laboratory slightly modifying 
literature procedure, and characterised by 
1
H-NMR spectroscopy. NPs were 
prepared with the ionotropic gelation method, using sodium tripolyphosphate 
(TPP) as cross-linking agent. Ten different nanoparticle formulations were 
developed by varying the concentration of one component, while keeping 
constant the other two, or by varying the ratio between the components. The aim 
of this formulation study was to determine the effect of both polymers and 
cross-linker concentrations and their ratios on nanoparticle dimensional 
parameters, such as mean size, size distribution, and surface charge. Overall 
results of the formulation study indicated that samples prepared with 2 mg/mL 
TMC concentration and different SA concentrations, namely 1 or 2 mg/mL, 
showed the best dimensional features, while the optimum concentration of 
cross-linking agent was 1 mg/mL. Moreover, nanoparticles showed a positive 
charge surface, suitable to interact with mucous membranes. Preliminary 
morphological examination of NPs was performed by scanning electron 
microscopy (SEM), and the interactions between polymers were examined by 
FTIR and 
1
H-NMR spectroscopy. 
The formulations which show best results in terms of size, size distribution, 
and surface charge have been used for the encapsulation of two model drugs for 
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nose to brain drug delivery, progesterone (PG-NPs) and levodopa (LD-NPs), at 
different concentrations. Indeed, recent developments have proved the 
possibility of using the nasal pathway for direct transport of drugs from nose to 
brain. Both PG-NPs and LD-NPs have positive zeta potential (~ + 30 mV) and 
particle size dependent on the drug concentration. Encapsulation efficiency 
(EE%) has been calculated for both series, and the obtained data demonstrated 
that the average EE% values are ranging around 85-90% for PG-NPs and less 
than 20% for LD-NPs. Therefore, the studied drug delivery system seems to be 
more suitable for the encapsulation of lipophilic drugs (as PG) than hydrophilic 
drugs (as LD). We deeper characterised PG-NPs, in terms of stability and drug 
release profile. We found out that the release of the drug is constant and 
prolonged and that NPs are almost stable in solution for a 30-day period. 
In conclusion, this study reports on the preliminary results on TMC/SA NPs 
that could represent a promising strategy for nose to brain drug delivery. Further 
studies are required to confirm the potentiality of these systems, as cytotoxicity 
and ex-vivo permeation studies, and to evaluate their efficacy in vivo. 
 
 
 
                                                                                    
1 
 
PARTE I 
2 
 
Capitolo 1 
INTRODUZIONE 
 
1.1 I polimeri naturali come sistemi di drug delivery 
I polimeri naturali possono essere distinti in quattro categorie principali: 
polisaccaridi, proteine, acidi nucleici e lipidi [1]. L’uso dei polimeri naturali, 
specialmente i polisaccaridi, come potenziali carrier per una vasta gamma di 
molecole con applicazioni terapeutiche costituisce un’importante e attuale area 
di ricerca. I polisaccaridi sono costituiti dalla ripetizione di unità 
monosaccaridiche legate da legami glicosidici. Sono particolarmente abbondanti 
in natura e facilmente ottenibili con processi a basso costo; possono essere 
infatti estratti da varie fonti: dalle alghe (alginati), da piante (pectina, cellulosa), 
da microorganismi (destrano, pullulano) o di origine animale (chitosano (CS), 
condroitina) [2]–[4]. In qualità di biopolimeri, i polisaccaridi sono 
biodegradabili, biocompatibili e non tossici; inoltre a causa della presenza di 
gruppi reattivi sulla loro catena (gruppi ossidrilici, carbossilici e amminici), 
possono essere facilmente modificati chimicamente e biochimicamente [3]. In 
virtù delle loro proprietà chimico-fisiche e biologiche, i polisaccaridi 
rappresentano un promettente substrato per la realizzazione di sistemi di drug 
delivery e drug targeting  micro- e nanoparticellari [5]. In questi sistemi il 
principio attivo si può trovare adsorbito sulla superficie esterna oppure 
intrappolato nella struttura interna. 
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In questo lavoro la nostra attenzione si è rivolta ai sistemi nanoparticellari, 
realizzati utilizzando come substrato dei polimeri polisaccaridici. 
Le nanoparticelle polimeriche hanno generalmente diametro compreso tra 1 e 
1000 nm. I vantaggi nell’utilizzo di nanoparticelle (NPs) come sistemi di drug 
delivery riguardano la possibilità di ottenere un rilascio controllato e sostenuto 
del farmaco, alterandone la distribuzione e la conseguente clearance, in modo 
da avere un aumento dell’efficacia terapeutica e una riduzione degli effetti 
collaterali.  
Il targeting sito specifico può essere ottenuto in vari modi, ad esempio per 
mezzo di ligandi sulla superficie delle particelle o di una guida magnetica. Un 
altro vantaggio consiste nel fatto che sono sistemi adatti alla somministrazione 
attraverso diverse vie: orale, nasale, parenterale, intraoculare, etc. Tuttavia 
l’utilizzo dei sistemi nanoparticellari, a dispetto dei loro notevoli vantaggi, 
presenta qualche limitazione, specialmente a causa delle loro piccole dimensioni 
e dell’elevata superficie specifica, che comportano problemi di aggregazione sia 
in dispersione che allo stato solido [5].  
I carrier polimerici vengono selezionati in base a determinate caratteristiche 
che sono state ampiamente descritte da diversi studi [6], [7]: i polimeri devono 
essere non tossici per l’organismo e anti-immunogenici; biodegradabili e 
biocompatibili. I sistemi polimerici nanoparticellari devono essere inoltre in 
grado di preservare e proteggere il farmaco e garantirne il rilascio nel sito 
d’azione. Numerosi studi riportano come nanoparticelle a base di polimeri 
naturali sono in grado di proteggere il farmaco dalla degradazione e controllare 
il rilascio di farmaci incapsulati o adsorbiti [8], [9]. I sistemi nanoparticellari a 
base di polimeri naturali sono inoltre in grado di aumentare la solubilità di 
farmaci poco solubili in acqua [10], [11]. 
Le nanoparticelle possono essere distinte in due classi morfologiche 
principali: le nanocapsule, sistemi vescicolari costituiti da un nucleo oleoso 
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circondato da una sottile membrana polimerica, e le nanosfere, a struttura meno 
ordinata di tipo “matrice”. È tuttavia importante sottolineare che, a causa delle 
ridotte dimensioni di questi sistemi, risulta difficile dimostrare se vi sia una 
matrice continua o una parete ben definita [12].  
Oltre ai sistemi sopracitati, si possono anche avere dei complessi di 
interazione di carica tra molecole, come polimeri carichi che interagiscono con 
molecole di carica opposta [13]. 
In particolare in questo lavoro è stato messo a punto un sistema 
nanoparticellare a base di due polimeri aventi carica opposta: il trimetilchitosano 
cloruro (TMC), ottenuto per modificazione sintetica del CS, avente carica 
positiva, e il sodio alginato (SA), carico negativamente. 
 
1.2 Caratteristiche chimico-fisiche del chitosano 
Il CS è un polisaccaride ottenuto per (parziale) deacetilazione alcalina della 
chitina, costituente tipico dell’esoscheletro degli artropodi e dei crostacei, al 
quale conferisce una grande resistenza meccanica (Figura 1). 
 
 
Figura 1. Rappresentazione della struttura chimica delle chitina e del chitosano 
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La chitina fu scoperta per la prima volta nei funghi dallo studioso francese H. 
Braconnot nel 1811, e pochi anni dopo fu isolata anche da corazze di insetti 
[14]. Costituisce la fibra più abbondante in natura dopo la cellulosa, alla quale 
somiglia sotto diversi aspetti; infatti come quest’ultima svolge una funzione 
strutturale nella costruzione del carapace dei crostacei ed ha una struttura 
terziaria, dovuta a legami idrogeno intercatena e intracatena.  
A differenza della chitina, il CS è prodotto in natura solo da alcuni funghi 
della famiglia delle Mucoraceae, ma principalmente si ottiene a livello 
industriale a partire dalla chitina. Il CS è costituito chimicamente da un numero 
variabile di unità di 2-acetamido-2-deossi-D-glucopiranosio (GlcNAc) e 2-
ammino-2-deossi-D-glucopiranosio (GLCN), unite da legami β (1→4) [15], 
[16]. Il numero medio di unità di GlcNAc per 100 monomeri di CS (in 
percentuale) definisce il grado di deacetilazione del polimero. Il grado di 
deacetilazione (40–98%), il peso molecolare (50–2000 kDa) e qualsiasi altra 
modificazione chimica determinano le proprietà chimico-fisiche del CS, quali la 
solubilità, le interazioni chimiche e la conformazione molecolare [17], [18]. 
Queste proprietà sono importanti per l’efficacia del CS nelle formulazioni 
farmaceutiche. Anche la viscosità delle dispersioni di CS risulta essere di 
fondamentale importanza: essa cresce sia all’aumentare della concentrazione 
che del grado di deacetilazione del polimero, sia con il decrescere della 
temperatura.  
Il CS è carico positivamente a pH acido e il suo pKa apparente (6,1-7,3) è 
direttamente correlato al suo grado di deacetilazione. Risulta pertanto insolubile 
a pH neutro e basico ma forma sali con acidi inorganici e organici, come HCl e 
acido glutammico, che sono solubili in acqua a pH maggiore di 6,3 (in relazione 
al peso molecolare, al grado di deacetilazione e al pKa). La conformazione e la 
solubilità del CS sono anche dipendenti dalla forza ionica. Più alta è la forza 
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ionica e minore è la solubilità, e la conformazione sarà più impaccata per la 
schermatura delle cariche positive [19].  
Il CS viene ampiamente utilizzato in ambito farmaceutico come carrier per il 
rilascio controllato di farmaci, grazie alle sue peculiari proprietà di 
biodisponibilità, biodegradabilità [20], bassa tossicità [15], mucoadesione e 
capacità di aumentare il trasporto per via paracellulare di farmaci [21]. L’attività 
del CS dipende principalmente dalla protonazione dei gruppi amminici in 
soluzioni acide diluite. Infatti esso è in grado di interagire attraverso i gruppi 
amminici carichi positivamente con residui anionici, principalmente di acido 
sialico, presenti nelle mucose, ed è in grado di influenzare la permeabilità della 
membrana epiteliale mediante una combinazione di fenomeni di bioadesione e 
di apertura transitoria delle tight junction presenti tra le cellule epiteliali [22]. 
Questo fa sì che il CS sia in grado di aumentare il tempo di residenza dei sistemi 
di rilascio nel sito di assorbimento, e allo stesso tempo aumenta il trasporto del 
farmaco per via paracellulare. È stato dimostrato che nei monostrati di cellule 
Caco-2, il CS causa interruzione delle tight junction mediante traslocazione nel 
citosol delle proteine di membrana e citosoliche, occludina, claudina e ZO-1. 
Questo è causato dall’attivazione di meccanismi regolati dalla protein chinasi C 
[23]. Per questo motivo trova applicazione nel rilascio sito specifico dei farmaci, 
in particolare a livello del tratto gastrointestinale [24], [25], mucose buccale [26] 
e nasale [27]. 
Tuttavia l’uso del CS presenta alcuni svantaggi. La necessità di utilizzare 
soluzioni acide per solubilizzare il CS ne preclude l'utilizzo come carrier per la 
veicolazione di farmaci sensibili al pH e, in aggiunta, il conseguente basso 
valore di pH della formulazione finale può rappresentare un problema a seconda 
della via di somministrazione. Inoltre, a pH neutro e basico, come quello 
presente nell’ambiente intestinale, il CS perde la capacità di aumentare la 
permeabilità e l’assorbimento dei farmaci, specialmente farmaci peptidici e 
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proteici, condizione che si realizza soltanto quando si trova nella sua forma 
protonata, in ambiente acido [28]. Un’altra limitazione risiede nell’elevata 
capacità di swelling in ambiente acido acquoso che porta ad un rapido rilascio 
del farmaco. Per superare queste problematiche, sono stati sintetizzati e testati 
un gran numero di derivati del CS allo scopo di aumentarne la solubilità ed 
ampliarne le applicazioni come sistemi di rilascio controllato [29]. La 
realizzazione di derivati quaternizzati del CS si rivela una strategia efficace a tal 
proposito. 
1.3 Derivati del chitosano: il trimetilchitosano (TMC) 
Uno dei più studiati derivati del CS è il TMC (Figura 2), che viene ottenuto 
come elettrolita policationico per metilazione del CS.  
  
 
Figura 2. Rappresentazione della struttura chimica del TMC 
 
Il TMC è un polimero non tossico, che presenta alta solubilità in un ampio 
range di pH, anche a bassi gradi di quaternizzazione (DQ). Il CS infatti è 
solubile solo a pH acido, mentre il TMC, anche quando il grado di 
quaternizzazione è più basso del 10%, è solubile sia in ambiente acido, che 
neutro, che basico (range di pH 1-9 fino alla concentrazione del 10% p/v). La 
più alta solubilità, dovuta alla presenza di gruppi amminici quaternari in 
posizione C-2 dell’anello glucosamminico, è riportata per il TMC con un grado 
di quaternizzazione intermedio (40%), a prescindere dal grado di dimetilazione 
(DD) e dal peso molecolare [30]. 
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Il peso molecolare assoluto dei polimeri di TMC tende a diminuire 
all’aumentare del DQ. Il peso molecolare della catena polimerica aumenta 
durante il processo di metilazione a causa dell’addizione dei gruppi metilici 
sull’azoto del gruppo amminico nei vari monomeri. Tuttavia, si osserva un netto 
decremento del peso molecolare assoluto dovuto alla degradazione della catena 
polimerica nelle condizioni di sintesi, quali il pH alcalino e la temperatura 
elevata [31]. La viscosità intrinseca, come indicazione del peso molecolare, 
tende anch’essa a diminuire all’aumentare del grado di quaternizzazione del 
polimero.  
Come il CS, il TMC presenta buone proprietà mucoadesive [32] e di 
assorbimento, principalmente a pH neutro [33], [34]. Inoltre, è stato riportato 
che il TMC può interagire con le tight junction e ciò favorisce la permeazione 
per via paracellulare di composti idrofili [35]. La mucoadesione intrinseca del 
TMC è risultata essere inferiore rispetto ai sali cloridrato e glutammato del CS, 
ma se comparata con il polimero di riferimento, la pectina, il TMC possiede 
maggiori proprietà mucoadesive [36]. Le proprietà mucoadesive del TMC con 
differenti DQ sono state studiate ma i risultati appaiono controversi.  Ad 
esempio Snyman et al. hanno trovato che le proprietà mucoadesive del TMC 
diminuiscono all’aumentare del DQ tra il 22,1 e 48,8% [36]. Gli autori spiegano 
la diminuzione della mucoadesione con l’aumento del DQ sulla base delle 
modificazioni conformazionali cui va incontro il TMC a causa delle interazioni 
tra le cariche positive permanenti in posizione C-2 del polimero e i residui sialici 
carichi negativamente del muco. Queste interazioni potrebbero infatti forzare il 
polimero a cambiare la sua conformazione con una diminuzione della flessibilità 
della catena e dell’interpenetrazione della catena polimerica nello strato del 
muco. Inoltre, gli effetti sterici dovuti ai gruppi metilici potrebbero mascherare 
le cariche positive dei gruppi amminici, con conseguente ulteriore diminuzione 
della mucoadesione [33]. Per contro, Sandri et al. riportano un aumento delle 
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proprietà mucoadesive nei confronti della mucosa buccale all’aumentare del 
DQ, usando il destrano isotiocianato (PM 4400 Da) come farmaco modello [37], 
imputandole alla presenza delle cariche positive permanenti e alla loro 
interazione con i residui di acido sialico delle proteine del muco.  
I risultati di questi studi mettono in evidenza come la densità di carica e la 
configurazione strutturale del CS e dei suoi derivati abbiano un importante ruolo 
nella loro capacità di agire come promotori dell’assorbimento. 
Il gruppo di Du Plessis [38] è stato uno dei primi a studiare il TMC per il 
drug delivery nasale e orale, dopo che fu scoperto da Domard et al. [39] che 
derivati quaternizzati del CS con DQ maggiore del 25% erano solubili in acqua 
a qualsiasi valore di pH. Quindi è stato dimostrato che, in cellule Caco-2, il 
TMC è un potente promotore dell’assorbimento con efficienza simile al CS a 
valori di pH acidi, mentre a pH maggiori di 7 è in grado di esercitare un 
aumento più elevato dell’assorbimento [40]. Il gruppo di ricerca valutò l’effetto 
di diversi fattori, come il peso molecolare, il grado di quaternizzazione, e il tipo 
di formulazione sull’aumento dell’efficienza di assorbimento dei derivati 
metilati del CS [38], [41]. Per esempio, essi valutarono l’uso di due TMC a 
diverso grado di quaternizzazione (61,2% e 12,3%) e a differente 
concentrazione (0,25 e 0,5% p/v) sull’assorbimento dell’insulina per via nasale 
nei ratti. I risultati misero in evidenza come entrambi i polimeri aumentassero 
l’assorbimento dell’insulina a pH 4, mentre solo il TMC con il grado di 
quaternizzazione del 61,2% fosse in grado di farlo a pH fisiologico (7,4). In 
questo studio è stato utilizzato un TMC con DQ del 70%. 
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1.4 Il sodio alginato  
Il sodio alginato (SA) è un polimero ampiamente utilizzato in campo 
farmaceutico per la realizzazione di sistemi di drug delivery micro- e 
nanoparticellari, in quanto presenta caratteristiche di biocompatibilità, 
biodegradabilità, bassa tossicità, proprietà mucoadesive e gelificanti. 
In particolare le proprietà mucoadesive dell’alginato possono essere attribuite 
alla presenza dei gruppi carbossilici che generano forti interazioni bioadesive 
mediante la formazione di legami a idrogeno con le catene oligosaccaridiche 
della mucina [42].  
Gli alginati vengono estratti dalle alghe brune marine (Phaeophyceae), ed in 
particolare le varietà commerciali di alginato derivano dalle alghe giganti 
Macrocystis pyrifera, dall’Ascophyllum nodosum e da vari tipi di Laminaria 
[43]. L’alginato è un copolimero costituito da residui di β-D-mannuronato (M) 
and α-L-guluronato (G), uniti da legami 1→4 (Figura 3). 
 
 
Figura 3. Rappresentazione della struttura chimica del sodio alginato 
 
I blocchi possono essere composti da residui G consecutivi, da residui M 
consecutivi, o dall’alternanza dei due. A seconda della fonte di estrazione, gli 
alginati possono differire nel contenuto in G o M e nella lunghezza dei blocchi, 
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pertanto esistono oltre 200 tipi differenti di alginato. Anche le proprietà 
reologiche e il comportamento nei sistemi di drug delivery possono essere 
influenzati dal rapporto G/M, dal peso molecolare, dalla concentrazione e dal 
pH del mezzo. 
Il peso molecolare del SA disponibile in commercio è compreso nel range 
32000-400000 g/mol. La viscosità delle dispersioni di alginato aumenta al 
diminuire del pH, e raggiunge un massimo intorno a pH 3-3,5, in cui i gruppi 
carbossilici sono protonati e formano legami a idrogeno. Aumentando il peso 
molecolare dell’alginato, si possono migliorare le caratteristiche dei gel 
risultanti. Tuttavia le dispersioni ottenute dall’alginato ad alto peso molecolare 
diventano notevolmente viscose, cosa indesiderabile nel processo di 
preparazione. Quindi il modulo elastico del gel può essere aumentato in maniera 
significativa, mentre la viscosità delle soluzioni minimizzata, usando una 
combinazione di polimeri di alginato a basso ed alto peso molecolare. 
Una delle caratteristiche dell’alginato è la capacità di realizzare strutture 
tridimensionali stabili in ambiente acquoso (idrogel). Il meccanismo di 
gelazione è spiegato dal modello “egg-box”, in cui si ha lo scambio degli ioni 
sodio dei blocchi G appartenenti a due catene diverse, con cationi multivalenti, 
come il calcio (Ca
2+
), per dar luogo ad una struttura tridimensionale stabile, le 
cui proprietà dipendono dalla concentrazione del polimero e dalla sua 
composizione chimica, dal momento che esistono diversi tipi di alginato [44]. 
Anche i blocchi MG partecipano alla formazione del network, ma con 
interazioni più deboli. Gli alginati con elevato contenuto di blocchi G portano 
perciò alla formazione di gel più rigidi. L’affinità dell’alginato per i cationi 
bivalenti diminuisce nel seguente ordine: Pb
2+
 > Cu
2+
 > Cd
2+
 > Ba
2+
 > Sr
2+
 > 
Ca
2+
 > Co
2+
, Ni
2+
, Zn
2+
 >Mn
2+ 
[45]; tuttavia il Ca
2+ 
è quello più comunemente 
utilizzato. Il processo può anche essere reversibile in presenza di agenti 
sequestranti come l’EDTA [46] e il sodio citrato [47]. 
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I gel di alginato tendono ad essere erosi più velocemente a valori di pH 
neutro e basico rispetto ad un ambiente più acido [48]. Questa proprietà ha reso 
possibile il suo utilizzo nella stabilizzazione chimica di farmaci somministrati 
per via orale che si degradano facilmente in ambiente gastrico.  
L’alginato può agire da reticolante anche in presenza di polimeri recanti una 
carica positiva [49], come ad esempio il TMC. Il processo di reticolazione è 
influenzato da un gran numero di fattori, tra i quali la dimensione del reticolante 
e la carica complessiva delle due specie coinvolte nella reazione. Le 
nanoparticelle ottenute in questo modo sono in genere sensibili al pH e pertanto 
sono meno stabili. Tuttavia, è proprio questa caratteristica a rendere tali sistemi 
interessanti per la progettazione di nanoparticelle adatte al rilascio sito-specifico 
dei farmaci. In virtù di queste proprietà l’alginato è stato ampiamente utilizzato 
in campo farmaceutico per l’incapsulazione di una vasta gamma di farmaci [50], 
di proteine [51] e di geni [52]. 
1.5 Complessi polielettrolitici e nanoparticelle  
L’interazione tra biopolimeri anionici e cationici porta alla formazione di 
idrogel polielettrolitici che hanno dimostrato caratteristiche interessanti per 
l’incapsulazione e la veicolazione di farmaci. Il CS e l’alginato sono due 
biopolimeri che hanno ricevuto notevole attenzione e sono stati utilizzati a tale 
scopo [53]. Il CS, essendo un polimero cationico, è stato utilizzato per la 
produzione di microsfere e nanoparticelle mediante gelazione ionotropica con 
polimeri carichi negativamente e in letteratura si trovano diversi esempi di 
complessi di CS/polianioni che sono stati studiati come sistemi di rilascio di 
farmaci, proteine, DNA e oligonucleotidi con risultati incoraggianti [54], [55]. 
Tra i vari tipi di complessi CS/polianioni riportati in letteratura, la combinazione 
del CS e del SA è considerata essere una delle più interessanti per realizzare 
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sistemi colloidali adatti alla veicolazione di farmaci [56]. I complessi 
polielettrolitici costituiti da CS/alginato si creano per interazione elettrostatica 
tra i gruppi amminici del CS ed i gruppi carbossilici dell’alginato. Questi 
complessi proteggono il farmaco incapsulato, hanno caratteristiche di 
biocompatibilità e biodegradabilità e limitano il rilascio del materiale 
incapsulato durante il processo di preparazione in maniera più efficiente del CS 
e dell’alginato da soli [57], [58]. Un notevole vantaggio di questi sistemi è la 
loro assenza di tossicità che permette la somministrazione ripetuta del farmaco. 
Sono state realizzate microsfere e bead di CS/alginato per l’incapsulazione di 
diversi farmaci, proteine, oligonucleotidi con risultati promettenti [56], [59]. 
Nonostante le interessanti proprietà di questi sistemi, il loro sviluppo e la loro 
applicazione su scala submicronica sono tuttavia ancora poco studiati [53], [60].  
In questo studio è stato messo a punto un metodo per realizzare 
nanoparticelle a base di TMC/SA basato sulla formazione di un complesso di 
natura polielettrolitica (PEC) tra i due polimeri, modificando la metodica 
riportata per la prima volta in letteratura nel 1997 da Calvo et al. [61], che si 
basa sulla gelazione ionotropica del CS con il tripolifosfato di sodio (TPP). La 
combinazione dei due polimeri in sistemi nanoparticellari è molto interessante 
perché consente di ottenere nanoparticelle con diametro medio molto piccolo, 
grazie alla capacità del SA e del TMC di formare PEC, seguito dalla 
reticolazione con il TPP. 
Alcuni gruppi di ricerca riportano l’utilizzo di nanosistemi ibridi che 
introducono diversi polimeri rispetto alle classiche formulazioni contenenti 
soltanto CS/TPP. Ad esempio Goycoolea et al. [62] introducono l’alginato e 
riportano come il peso molecolare dell’alginato sia in grado di influenzare la 
durata della risposta ipoglicemica nei ratti, dopo somministrazione nasale di 
insulina (5 IU/kg). Questi sistemi nanoparticellari ibridi, con dimensioni < 500 
nm, continuano a possedere carica superficiale positiva (ζ > +41 mV). La 
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presenza dell’alginato prolunga in maniera significativa la riduzione dei livelli 
di glucosio nel giro di 5 ore, mentre se si considera soltanto la prima ora, i 
sistemi a base del solo CS/TPP mostrano capacità di ridurre i livelli di glucosio 
più alta (35%) rispetto ai sistemi ibridi (30%). I complessi del CS con l’alginato 
sono stati studiati anche come rivestimento di bead di alginato [63]–[65]. La 
complessazione riduce la porosità delle bead di alginato e diminuisce la perdita 
di farmaco incapsulato [66]. L’elevata solubilità del CS a bassi valori di pH è 
ridotta dalla presenza del network di alginato, dato che esso è insolubile nelle 
stesse condizioni di pH. Viceversa, a valori maggiori di pH, la dissoluzione 
dell’alginato viene impedita dalla presenza del CS, che è stabile in un range di 
pH più alto.  
 
1.6 Scopo della ricerca 
Il gruppo di ricerca nel quale ho svolto il mio dottorato si occupa da anni 
dello sviluppo di sistemi nanoparticellari a base di polisaccaridi [67]; in questo 
studio la nostra attenzione è stata rivolta alla realizzazione di nanoparticelle a 
base di TMC/SA, combinando i due polimeri in modo da ottenere un sistema 
carico positivamente, in grado di interagire con i residui sialici delle membrane 
mucose. Le NPs sono state preparate dapprima mediante la formazione di un 
PEC tra TMC/SA, seguita dalla reticolazione con il TPP. Questo lavoro riporta 
gli studi di formulazione e di caratterizzazione di NPs di TMC/SA, ottimizzate 
per il nose to brain drug delivery.  
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Capitolo 2 
MATERIALI E METODI 
 
2.1 Materiali 
Il chitosano a basso peso molecolare (CS-Low, 50-190 KDa, grado di 
deacetilazione 75-85%), lo ioduro di sodio (NaI), lo ioduro di metile (CH3I), 
l’N-metilpirrolidinone (NMP), l’idrossido di sodio (NaOH), il cloruro di sodio 
(NaCl), il sodio alginato (SA) e l’acqua deuterata sono di grado analitico e sono 
stati acquistati presso Sigma-Aldrich (Milano, Italia). Il tripolifosfato di sodio 
(TPP, grado analitico) è stato acquistato da Carlo Erba (Milano, Italia). 
La purificazione del TMC sintetizzato è stata eseguita mediante membrana da 
dialisi Spectra/Por® Dialysis Membrane MWCO: 12-14 kD. La liofilizzazione 
di tutti i campioni è stata effettuata utilizzando un liofilizzatore Amcota.  
Il pH delle dispersioni nanoparticellari è stato misurato con il pH-metro 
FiveEasy (Mettler Toledo), precedentemente calibrato con soluzioni standard 
(pH 1,4 e 7,1). Tutte le misurazioni sono state eseguite in triplicato. 
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2.2 Metodi 
2.2.1 Sintesi del TMC e determinazione del grado di quaternizzazione 
In un pallone a tre colli da 500 mL, immerso in un bagnomaria, si 
introducono 2 g di CS-Low, 4,8 g di NaI e 80 mL di NMP, mantenendo la 
miscela sotto vigorosa agitazione a temperatura controllata (60°C) per 20 
minuti. Alla miscela così ottenuta si aggiunge una soluzione acquosa di NaOH 
(11 mL, 15% p/p) e lo ioduro di metile (CH3I, 12 mL) e si mantiene sotto 
vigorosa agitazione a 60°C per 60 minuti, collegando il sistema ad un 
refrigerante per evitare l’evaporazione del CH3I. A questo punto si aggiungono 
5 mL di CH3I e 10 mL di NaOH 15% p/p, mantenendo sotto agitazione a 60°C 
per 6 ore, ed infine a temperatura ambiente per tutta la notte. La sospensione 
così ottenuta è stata concentrata sotto vuoto, quindi purificata mediante dialisi, 
senza l’utilizzo di solventi organici. Il polimero è stato liofilizzato e 
successivamente trattato con una soluzione di NaCl (10% p/p) a temperatura 
ambiente per un’intera notte, allo scopo di consentire lo scambio degli ioni I- con 
gli ioni Cl
-
. Il derivato clorurato ottenuto viene sottoposto a liofilizzazione 
(Figura 4).  
 
 
Figura 4. Sintesi del TMC 
 
La caratterizzazione del TMC, e le analisi preliminari sull’interazione tra i 
polimeri nella dispersione e nelle NPs, sono state effettuate tramite spettroscopia 
1
H-NMR, utilizzando come solvente l’acqua deuterata (D2O). Gli spettri sono 
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stati registrati a 27°C utilizzando lo spettrometro Varian INOVA-500 (USA). 
Tutte le misurazioni sono state effettuate con la tecnica della soppressione del 
segnale del solvente (PRESAT). I campioni di TMC sono stati preparati 
solubilizzando in D2O il TMC liofilizzato. I valori di chemical shift sono 
espressi in δ, le J in Hz.  
 
Il grado di quaternizzazione (DQ) è stato calcolato utilizzando la seguente 
equazione riportata da Verheul et al. [68]: 
 
 
 
dove DQ è calcolato in percentuale; [N
+
(CH3)3] è l’integrale del picco 
relativo ai protoni dei gruppi N-metilici dell’azoto trimetilato; [H1] è il picco 
relativo ai protoni sul C-1 dell’anello glucosamminico, preso come riferimento. 
Il calcolo della percentuale di dimetilazione (DD) è stato determinato con la 
seguente equazione: 
 
 
 
nella quale DD rappresenta la percentuale di dimetilazione; [N(CH3)2] è 
l’integrale del picco relativo all’azoto dimetilato.  
Il calcolo della percentuale di metossilazione sugli ossidrili in posizione 3 e 6 
dell’anello glucosamminico è stato ottenuto con le seguenti equazioni:  
N(CH3)3
H1
x
1
9
x    100DQ =
N(CH3)2
H1
x
1
6
x    100DD =
18 
 
 
 
 
 
 
in cui DOM(3) e DOM(6) sono le percentuali di metossilazione degli 
ossidrili presenti rispettivamente in posizione 3 e 6 dell’anello glucosamminico.  
 
2.2.2 Preparazione delle NPs di TMC/SA 
La formazione delle NPs avviene mediante la combinazione di due fenomeni, 
la formazione di un complesso di natura polielettrolitica (PEC) tra il TMC e il 
SA [69] per interazione tra i gruppi amminici del TMC e i gruppi carbossilici 
del SA, seguita dalla gelazione ionotropica [70] tra il TMC e il TPP, l’agente 
reticolante.  
La preparazione delle NPs avviene per aggiunta della dispersione del TMC a 
quella del SA. L’aggiunta viene fatta goccia a goccia e mantenendo la 
dispersione del SA sotto vigorosa agitazione (800-1000 rpm). Trascorsi circa 60 
minuti, alla miscela così ottenuta si aggiunge, goccia a goccia, e sempre sotto 
vigorosa agitazione, l’agente reticolante, il TPP. Il sistema viene fatto 
stabilizzare per circa 30 minuti. La formazione delle NPs viene evidenziata dalla 
formazione di una leggera opalescenza.  
OCH3
H1
x
1
3
x    100DOM(3) =
OCH3
H1
x
1
3
x    100DOM(6) =
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Sono state realizzate dieci diverse formulazioni variando di volta in volta la 
concentrazione di uno dei componenti, e mantenendo costanti quelle degli altri 
due, in modo da ottenere diversi rapporti di concentrazione tra i componenti e 
diversi rapporti molari tra i polimeri.  
In particolare, nello studio di formulazione, sono state utilizzate diverse 
concentrazioni di TMC (1, 2, 3, 4 mg/mL), di SA (1, 2, 3, 4 mg/mL), e diverse 
concentrazioni dell’agente reticolante, TPP (0,5, 1, 1,5, 2 mg/mL). I rapporti 
molari TMC/SA ottenuti sono: 3/1, 4/1, 6/1, 9/1, 12/1. Il rapporto volumetrico 
tra i vari componenti TMC/SA/TPP è stato mantenuto fisso a 6/1/2. 
Dopo la preparazione, tutti i campioni sono stati sottoposti a cicli di 
sonicazione utilizzando lo strumento ad ultrasuoni Soniprep 150-MSE 
(ampiezza dell’onda 13 μ, durata dell’impulso 5”on-2”off, 5 cicli). 
2.2.3 Analisi dimensionale e della carica superficiale 
Tutte le formulazioni nanoparticellari sono state sottoposte ad analisi del 
diametro medio idrodinamico, dell’indice di polidispersione e del potenziale 
zeta utilizzando lo strumento Zetasizer Nano ZS (Malvern Instrument, London, 
United Kindom). I campioni nanoparticellari preparati di fresco sono stati 
analizzati dopo opportuna diluizione in acqua bidistillata. Ogni misurazione è 
stata eseguita tre volte e i valori riportati sono il risultato della media ± 
deviazione standard delle tre serie. 
La tecnica del Dinamic Laser Light Scattering (DLLS), risulta essere, ad 
oggi, una delle tecniche più utilizzate per misurare le dimensioni di particelle 
nella regione sub-micronica. Essa sfrutta il fenomeno della diffusione della luce, 
(scattering), in base al quale onde o particelle vengono deflesse, ossia cambiano 
traiettoria, quando collidono con altre particelle o onde (dal punto di vista 
quantistico). La diffusione ottica rientra nei fenomeni di interazione radiazione-
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materia ed è di solito riferita alla dispersione della luce da parte di oggetti più o 
meno microscopici come ad esempio le particelle colloidali in liquidi, o il 
pulviscolo o le molecole dell'atmosfera. Il DLLS permette di effettuare una 
misurazione continua, durante un determinato intervallo di tempo, dell’intensità 
di luce diffusa da particelle colpite da un raggio di luce (solitamente un raggio 
laser con λ di circa 600 nm). Le variazioni d’intensità misurate dal detector sono 
generate dal movimento browniano delle particelle all’origine dello scattering. 
A parità di temperatura e di viscosità le particelle di dimensioni più piccole si 
muovono rapidamente, creando delle variazioni rapide dell’intensità di 
scattering, mentre le particelle di dimensioni maggiori si muovono più 
lentamente, creando delle variazioni d’intensità lente. Questo fenomeno è alla 
base della tecnica DLLS [71]. Grazie ad un autocorrelatore, la velocità delle 
variazioni d’intensità viene misurata, e il coefficiente di diffusione delle 
particelle calcolato dalla funzione di correlazione. L’equazione di Stokes-
Einstein consente poi di convertire il coefficiente di diffusione in diametro 
idrodinamico. Il detector è posto a 173° rispetto al raggio incidente sul 
campione. Il DLLS consente inoltre di ottenere la distribuzione dimensionale del 
campione sottoposto ad analisi, la quale permette di rilevare il carattere mono o 
polidisperso del sistema. Tale parametro è noto come Indice di Polidispersione 
(PDI). In linea generale un PDI inferiore a 0,4 indica una popolazione 
particellare omogenea.  
Il potenziale zeta (ζ, PZ) è una misura della carica che una particella 
acquisisce in un particolare mezzo ed è dipendente dal pH, dalla forza ionica e 
dalla concentrazione di un particolare componente. Secondo la teoria del doppio 
strato elettrico diffuso, l’intorno ionico di una particella è costituito da una 
regione più interna che include ioni legati in modo relativamente forte alla 
superficie e uno strato esterno, o diffuso, nel quale la distribuzione degli ioni è 
determinata da un equilibrio tra le forze elettrostatiche ed i movimenti termici. Il 
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potenziale elettrico diminuisce all’aumentare della distanza dalla superficie 
particellare fino a raggiungere il valore della soluzione circostante, posto 
convenzionalmente uguale zero. Questo potenziale, presente alla superficie di 
taglio (ovvero la superficie teorica che racchiude anche gli ioni legati alla 
superficie della particella e che costituisce l’unità che si muove all’interno della 
soluzione) è detto potenziale zeta. Per misurarlo sperimentalmente è stata 
utilizzata la tecnica dell’Electrophoretic Light Scattering. Questa consente di 
misurare la mobilità elettroforetica di particelle sospese in un liquido, che è 
direttamente proporzionale al loro potenziale zeta come descritto dall’equazione 
di Henry. Per misurare la mobilità elettroforetica delle particelle si applica un 
campo elettrico tra gli elettrodi della cella di misura contenente il campione che, 
al contempo, viene illuminata da un raggio laser. Le particelle cariche si 
spostano verso l’elettrodo di segno opposto, creando una variazione di frequenza 
della luce diffusa dal campione direttamente proporzionale alla mobilità 
elettroforetica. Per le particelle abbastanza piccole o di bassa densità il valore 
del potenziale zeta consente di predire la loro stabilità. Infatti, un valore di 
potenziale zeta elevato (i.e. < −30 mV e > +30 mV) fa sì che le particelle 
rimangano lontane le une dalle altre, respingendosi abbastanza da limitare al 
minimo fenomeni di agglomerazione, aggregazione e/o flocculazione [71]. 
2.2.4 Analisi al Microscopio Elettronico a Scansione (SEM) 
La morfologia delle NPs è stata studiata mediante le analisi di Microscopia 
Elettronica a Scansione (SEM), realizzate presso il Laboratorio di Microscopia 
del CRS4 del Parco Scientifico e Tecnologico della Sardegna, utilizzando un 
microscopio FEI Nova NanoLab 600 DualBeam, dotato di una sorgente FEG ad 
alta brillanza che raggiunge risoluzioni fino a 5 nm. Le analisi sono state 
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eseguite sui campioni di NPs liofilizzati e, data la loro natura isolante, sono stati 
ricoperti con oro.  
Il SEM sfrutta un fascio di elettroni primari focalizzati che colpiscono il 
campione. Il fascio primario non è fisso, ma viene fatto scandire su una piccola 
zona rettangolare del campione. Nell'interazione tra il fascio primario e gli atomi 
costituenti il campione, vengono emesse numerose particelle, fra le quali gli 
elettroni secondari. Questi elettroni sono catturati da uno speciale rivelatore e 
convertiti in impulsi elettrici che vengono inviati in tempo reale, ad uno schermo 
(un monitor) dove viene eseguita simultaneamente una scansione analoga. Il 
risultato è un'immagine in bianco e nero ad elevata risoluzione e grande 
profondità di campo. Il potere di risoluzione di un normale SEM a catodo di 
tungsteno si aggira intorno ai 5 nm, ma alcuni modelli arrivano a 1 nm. Il 
campione si trova sotto alto vuoto (10
-5
 Torr) poiché l'aria impedirebbe la 
produzione del fascio di elettroni, data la loro bassa energia, e deve essere 
conduttivo, altrimenti produce cariche elettrostatiche che disturbano la 
rivelazione del segnale. Nel caso di campioni non conduttivi, essi possono 
essere metallizzati con degli apparecchi specifici (sputter coater) o più 
semplicemente, nei microscopi elettronici che lo consentono, analizzati in basso 
vuoto con dei portacampioni (holder) adatti, con il metodo chiamato “charge 
reduction” [72].  
2.2.5 Analisi di Spettroscopia Infrarossa in Trasformata di Fourier (FTIR) 
Le analisi di spettroscopia infrarossa FTIR sono state eseguite utilizzando 
uno spettrofotometro Bruker Vector 22. I campioni liofilizzati sono stati 
micronizzati insieme a polvere di KBr e compressi in dischi ad una forza di 10 
kN per 2 minuti utilizzando una pressa manuale. Gli spettri FTIR sono stati 
registrati nella regione dello spettro che va da 700 a 4000 cm
-1
.  
23 
 
2.2.6 Studi di stabilità delle dispersioni nanoparticellari 
Le dispersioni nanoparticellari che hanno presentato caratteristiche ottimali 
per il nostro studio, sono state sottoposte a studi di stabilità, monitorando la 
variazione del diametro medio, dell’indice di polidispersione e del potenziale 
zeta nell’arco di 30 giorni, mantenendo i campioni alla temperatura di 4°C.  
2.3 Analisi statistica 
L’analisi statistica dei dati è stata effettuata utilizzando il software R – The R 
Project for Statistical Computing versione 3.1.2, Copyright © 2014. 
I valori vengono riportati come media ± deviazione standard (D.S.) di tre 
serie. Il t-test di Student e l’analisi della varianza (ANOVA) sono stati utilizzati 
per determinare differenze significative tra gruppi di dati. Le differenze tra i 
risultati sperimentali vengono considerate statisticamente significative ad un 
livello di confidenza pari al 95 (p<0,05). 
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Capitolo 3 
RISULTATI E DISCUSSIONE 
 
3.1 Sintesi e caratterizzazione 1H-NMR del TMC 
La sintesi del TMC è stata effettuata modificando le procedure già riportate 
in letteratura da Sieval et al. [73] e Wang et al. [74]. Nello specifico, è stato 
ridotto il numero di aggiunte dell’agente metilante, lo ioduro di metile, ed è stato 
modificato il procedimento di purificazione del prodotto. 
In breve, la reazione è stata eseguita a partire dal chitosano a basso peso 
molecolare (CS-Low, spettro 
1
H-NMR riportato nella Figura 5), il quale viene 
trattato con lo ioduro di metile in ambiente basico per idrossido di sodio (15% 
p/p). Generalmente è necessaria più di un’aggiunta di agente metilante per 
ottenere un buon grado di quaternizzazione (DQ), anche se, in queste 
condizioni, si ha anche un alto grado di metossilazione in posizione 3 e 6 
dell’anello glucosamminico, e il polimero che si ottiene risulta essere meno 
solubile in acqua [33], [75].  
 
25 
 
 
Figura 5. Spettro 
1
H-NMR del CS-Low 
 
Come già sperimentato [76], se il tempo di reazione è sufficientemente 
prolungato (fino a 7 ore), e se si lascia la miscela a temperatura ambiente 
durante tutta la notte, è possibile raggiungere un DQ di circa il 70% con una sola 
aggiunta di CH3I (insieme all’aggiunta di 10 mL di una soluzione di NaOH). La 
riduzione dei tempi di reazione consente una riduzione dei costi e dei passaggi 
di purificazione. Inoltre, allo scopo di evitare l’uso di solventi per fare 
precipitare il polimero dalla miscela di reazione, quest’ultimo è stato 
concentrato sotto vuoto per mezzo di un evaporatore rotante. La miscela così 
ottenuta è stata trattata con una soluzione di NaCl 10% p/p (scambio I
-
/Cl
-
), 
quindi dializzata e liofilizzata. Tutti i passaggi di purificazione sono stati 
effettuati senza l’utilizzo di solventi organici.  
La caratterizzazione del TMC è stata eseguita tramite spettroscopia 
1
H-NMR, 
utilizzando come solvente l’acqua deuterata (D2O). Il campione di TMC è stato 
preparato solubilizzando in D2O il TMC liofilizzato. Tutte le misurazioni sono 
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state effettuate con la tecnica della soppressione del segnale del solvente 
(PRESAT). 
La Figura 6 riporta lo spettro 
1
H-NMR del TMC. I valori di chemical shift 
sono espressi in δ, le J in Hz.  
1
H-NMR (500 MHz, D2O): δ 2.14 (s, CH3-C=O-NH), 2.96 (s, N(CH3)2), 3.41 
(s, N(CH3)3); 3.50 (s, 6-OCH3), 3.57 (s, 3-OCH3), 3.81-4.46 (m, H
2
, H
3
, H
5
, H
6
), 
5.12 (br.s, H
1
, N(CH3)2), 5.47-5.54 (m, H
1
, GluNAc and N(CH3)3). 
Pertanto, operando nelle condizioni descritte nel paragrafo 2.2.1, il DQ 
raggiunto si attesta intorno al 70%, mentre le percentuali di DOM(3) e DOM(6) 
sono rispettivamente 9% e 13%. Il polimero risulta essere perfettamente solubile 
in acqua nelle condizioni utilizzate.  
 
 
Figura 6. Spettro 
1
H-NMR del TMC 
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3.2 Studi di formulazione e caratterizzazione delle nanoparticelle di 
TMC/SA  
In questo studio sono state realizzate nanoparticelle di TMC e SA mediante la 
formazione di un complesso di natura polielettrolitica tra i due polimeri, seguito 
dalla reticolazione con il TPP. I diversi componenti sono stati combinati in 
maniera tale da avere un sistema nanoparticellare carico positivamente, 
condizione necessaria per favorire l’interazione della formulazione con i residui 
sialici delle mucose. 
Per non cambiare troppe variabili durante lo studio di formulazione, sono 
stati mantenuti costanti i rapporti volumetrici tra i componenti della 
formulazione TMC/SA/TPP a 6/1/2. Allo scopo di verificare quale fosse la 
concentrazione ottimale di ciascun componente e il rapporto tra i polimeri, si è 
variata di volta in volta la concentrazione di ognuno di essi e mantenute costanti 
quelle degli altri due, seguendo lo schema illustrato nella Tabella 1, in cui sono 
riportate le concentrazioni delle dispersioni utilizzate per la preparazione dei 
dieci campioni. 
Tabella 1. Influenza delle concentrazioni di TMC, SA, TPP sulle dimensioni, 
distribuzione dimensionale (PDI) e carica superficiale (PZ) dei campioni 
nanoparticellari 
Campioni 
TMC 
(mg/mL) 
SA 
(mg/mL) 
TPP 
(mg/mL) 
DM 
(nm±DS) 
PDI 
(±DS) 
PZ 
(mV±DS) 
TMC/SA 
ratio (p/p) 
1A 2 1 1 209 ± 9 0,22 ± 0,05 35 ± 4 12/1 
1B 2 2 1 197 ± 5 0,28 ± 0,02 32 ± 1 6/1 
1C 2 3 1 n.d.* n.d.* n.d.* 4/1 
1D 2 4 1 n.d.* n.d.* n.d.* 3/1 
2A 1 2 1 n.d.* n.d.* n.d.* 3/1 
2B 3 2 1 310 ± 24 0,38 ± 0,03 41 ± 1 9/1 
2C 4 2 1 375 ± 18 0,35 ± 0,04 47 ± 1 12/1 
3A 2 2 0,5 308 ± 16 0,33 ± 0,06 36 ± 4 6/1 
3B 2 2 1,5 n.d.* n.d.* n.d.* 6/1 
3C 2 2 2 n.d.* n.d.* n.d.* 6/1 
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Come si può notare dai risultati riportati nella Tabella 1, sia la concentrazione 
dei singoli componenti, sia il rapporto molare tra i polimeri influenzano le 
dimensioni, la distribuzione dimensionale e la carica superficiale delle NPs. I 
campioni 1A e 1B (rapporto TMC/SA (p/p) 12/1 e 6/1 rispettivamente) sono 
quelli risultati ottimali dallo studio di formulazione, in termini di dimensioni 
medie, distribuzione dimensionale (PDI) e carica superficiale (PZ), 
indipendentemente dalla concentrazione di SA (1 mg/mL o 2 mg/mL). Infatti, 
entrambi mostrano valori di diametro medio di ~ 200 nm, valori di PDI di ~ 0,2 
e PZ positivo > +30 mV. Il fatto che questi sistemi abbiano potenziale zeta 
positivo porta a presupporre che il TMC sia presente maggiormente sulla 
superficie delle nanoparticelle. Un sistema nanoparticellare stabilizzato da 
interazioni elettrostatiche ha un valore minimo di potenziale zeta di ± 30 mV. 
Valori più alti sia in positivo che in negativo rendono conto di un aumento della 
stabilità del sistema [77]. Il valore positivo del potenziale zeta, come si vedrà in 
seguito anche per le formulazioni contenenti i principi attivi, può facilitare 
l’adesione e le proprietà di trasporto delle NPs a causa delle interazioni 
elettrostatiche tra la formulazione carica positivamente e i residui carichi 
negativamente presenti sulla superficie delle cellule di membrana [78].  
Per verificare la compatibilità del pH delle NPs con quello delle mucose è 
stato misurato il pH delle dieci formulazioni nanoparticellari realizzate, e i 
valori si attestano intorno a 6,7 per tutti i campioni. 
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3.2.1 Effetto della mass ratio TMC/SA 
Le diverse formulazioni realizzate presentano i seguenti rapporti in peso tra 
TMC/SA: 3/1, 4/1, 6/1, 9/1, 12/1. Dai risultati ottenuti si evince che esistono dei 
rapporti ottimali tra i due componenti per la realizzazione delle nanoparticelle. 
In particolar modo, rapporti in peso TMC/SA inferiori a 6/1 non permettono ai 
polimeri di aggregarsi nella formazione di strutture nanoparticellari. Infatti i 
campioni 1C, 1D, 2A non sono stati determinati (n.d. nella Tabella 1) poiché, 
durante la preparazione dei campioni, si è ottenuta la formazione di un 
precipitato.  
3.2.2 Effetto della variazione di concentrazione del sodio alginato  
Sono state utilizzate diverse concentrazioni di sodio alginato (1, 2, 3, 4 
mg/mL), mantenendo costante la concentrazione del TMC a 2 mg/mL e quella 
del TPP a 1 mg/mL. All’aumentare della concentrazione del SA da 1 a 2 mg/mL 
(campioni 1A-1B) si può notare una diminuzione del diametro medio delle 
nanoparticelle, anche se non significativa (p>0,05). Un simile comportamento è 
stato trovato anche da Chen et al. [79] e da Xu et al. [80] per cui all’aumentare 
della concentrazione del SA si ha una diminuzione delle dimensioni delle 
particelle. Questo comportamento può essere spiegato, a causa della somiglianza 
strutturale tra i due polisaccaridi, dalla presenza di una forte interazione tra le 
catene dei polimeri che porta alla formazione di un sistema più coeso. Un 
leggero aumento del PDI (p>0,05) potrebbe essere dovuto al fatto che il SA 
causa leggera aggregazione locale. La diminuzione del PZ (p>0,05) può essere 
spiegata dal fatto che è presente una quantità maggiore di polimero anionico 
nelle nanoparticelle. Concentrazioni di SA superiori (3-4 mg/mL, campioni 1C-
1D) portano alla formazione di aggregati, probabilmente a causa di bassi valori 
del potenziale zeta.  
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3.2.3 Effetto della variazione di concentrazione del TMC 
Sono state utilizzate diverse concentrazioni di TMC (1, 2, 3, 4 mg/mL) 
mantenendo costante la concentrazione del SA a 2 mg/mL e quella del TPP a 1 
mg/mL. All’aumentare della concentrazione del TMC da 2 a 4 mg/mL 
(campioni 1B-2B-2C) si può notare un aumento significativo delle dimensioni 
delle nanoparticelle (p<0,05). Lo stesso andamento si riscontra per i valori del 
PZ. Per il PDI l’incremento non è significativo solo tra le formulazioni 2B e 2C. 
La concentrazione di TMC di 1 mg/mL porta invece alla formazione di 
aggregati di grosse dimensioni.  
3.2.4 Effetto della variazione di concentrazione del TPP 
Sono state utilizzate diverse concentrazioni di agente reticolante (0,5, 1, 1,5, 
2 mg/mL). All’aumentare della concentrazione del TPP nel range 0,5-1 mg/mL 
(campioni 3A e 1B), e mantenendo costanti le concentrazioni del TMC e del SA 
entrambe a 2 mg/mL, le dimensioni delle nanoparticelle diminuiscono (p<0,05). 
Pertanto la concentrazione di 1 mg/m si rivela quella ottimale nella formazione 
di nanoparticelle adatte al nostro scopo. Aumentando la concentrazione del TPP 
(1,5-2 mg/mL) si formano aggregati dotati di bassa stabilità (campioni 3B e 3C) 
[81], nonostante il rapporto (p/p) TMC/SA sia 6/1. 
 
I risultati complessivi degli studi di formulazione, riportati in Figura 7 (A), 
(B), (C), mettono in evidenza come i campioni 1A e 1B possiedano le migliori 
caratteristiche in termini di diametro medio, distribuzione dimensionale (PDI) e 
carica superficiale (PZ).  
 
Quindi si può concludere che differenti concentrazioni di SA (1 mg/mL o 2 
mg/mL) e diversi rapporti p/p TMC/SA (12/1 e 6/1) sono ottimali per la 
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preparazione delle NPs, mentre la concentrazione più adatta di agente reticolante 
(TPP) è di 1 mg/mL. 
 
Figura 7. (A) Effetto della concentrazione del SA da 1 mg/mL a 2 mg/mL su dimensioni 
e distribuzione dimensionale (PDI) delle NPs. La concentrazione del TMC è di 2 mg/mL 
per tutti i campioni. (B) Effetto della concentrazione del TMC da 2 mg/mL a 4 mg/mL 
su dimensioni e distribuzione dimensionale (PDI) delle NPs. La concentrazione del SA è 
di 2 mg/mL per tutti i campioni. (C) Effetto delle concentrazioni del SA e del TMC sulla 
carica superficiale delle NPs. Valori medi ± D.S. (n = 3) 
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3.2.5 Effetto della sonicazione 
Allo scopo di ottimizzare le dimensioni e l’omogeneità dei sistemi 
nanoparticellari, le formulazioni sono state sottoposte alle radiazioni 
ultrasoniche e successivamente ne è stato valutato l’effetto sul diametro medio, 
sulla distribuzione dimensionale (PDI) e sulla carica superficiale (PZ) delle NPs.  
Come riportato in letteratura, la sonicazione è una tecnica comune nella fase 
di realizzazione delle NPs dato che si rivela particolarmente efficace nel 
rompere gli aggregati e nel ridurre le dimensioni e l’indice di polidispersione 
delle nanoparticelle [67]. La Tabella 2 mostra i valori dimensionali dei campioni 
prima e dopo l’applicazione di 5 cicli di sonicazione (ampiezza dell’onda 13 μ, 
durata dell’impulso 5”on-2”off). I risultati mostrano che il trattamento ad 
ultrasuoni non diminuisce in maniera significativa le dimensioni medie delle 
nanoparticelle. Per questo motivo, considerando il fatto che gli ultrasuoni 
possono rappresentare uno stress per NPs incapsulanti farmaci sensibili al 
calore, tale procedura non è stata inclusa nella formazione delle NPs.  
 
Tabella 2. Influenza della sonicazione sul diametro medio, distribuzione 
dimensionale (PDI) e carica superficiale (PZ) dei campioni nanoparticellari 
Campioni 
TMC 
(mg/mL) 
SA 
(mg/mL) 
TPP 
(mg/mL) 
DM 
(nm±DS) 
PDI 
(±DS) 
PZ 
(mV±DS) 
TMC/SA 
ratio (p/p) 
1A 2 1 1 209 ± 9 0,22 ± 0,05 35 ± 4 12/1 
1A sonic 2 1 1 176 ± 2 0,27 ± 0,04 33 ± 3 12/1 
1B 2 2 1 197 ± 5 0,28 ± 0,02 32 ± 1 6/1 
1B sonic 2 2 1 210 ± 30 0,28 ± 0,04 31 ± 3 6/1 
2B 3 2 1 310 ± 24 0,38 ± 0,03 41 ± 1 9/1 
2B sonic 3 2 1 314 ± 39 0,48 ± 0,07 42 ± 2 9/1 
2C 4 2 1 375 ± 18 0,35 ± 0,04 47 ± 1 12/1 
2C sonic 4 2 1 314 ± 46 0,46 ± 0,02 53 ± 3 12/1 
3A 2 2 0,5 308 ± 16 0,33 ± 0,06 36 ± 4 6/1 
3A sonic 2 2 0,5 284 ± 28 0,40 ± 0,04 38 ± 5 6/1 
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3.3 Studi di stabilità 
Partendo dallo studio di formulazione, sono state selezionate le formulazioni 
migliori (1A-1B) e su queste è stata valutata la stabilità nel tempo, monitorando 
le variazioni del diametro medio, della distribuzione dimensionale (PDI) e della 
carica superficiale (PZ) nell’arco di 30 giorni mantenendo le dispersioni alla 
temperatura di 4°C. I risultati riportati in Figura 8 mostrano come non ci siano 
differenze rilevanti (< ± 20%) nella prima settimana di stoccaggio, mentre tra la 
prima e la seconda settimana i valori si mantengono pressoché costanti sia per 
quanto riguarda le dimensioni che per il potenziale zeta di entrambe le 
formulazioni. Successivamente, i valori aumentano nuovamente fino ad arrivare, 
dopo un mese, a circa 300 nm di diametro per entrambe le formulazioni. Questo 
indica la verosimile presenza di fenomeni di aggregazione e di conseguenza, i 
valori del potenziale zeta diminuiscono fino a 20 mV.  
 
 
Figura 8. Dimensioni medie (A) e potenziale zeta (B) delle nanoparticelle 1A (TMC/SA 
12/1) e 1B (TMC/SA 6/1) dopo 30 giorni di stoccaggio a 4°C. Valori medi ± D.S. (n=3). 
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3.4 Analisi FTIR 
Per confermare l’avvenuta sintesi del TMC e le interazioni che intercorrono 
tra i polimeri nelle NPs sono stati eseguiti studi di spettroscopia FTIR sui singoli 
polimeri (SA e TMC), sulla miscela TMC/SA (realizzata utilizzando la stessa 
concentrazione che i due polimeri hanno nelle NPs) e sulle NPs (Figura 9). 
 
 
Figura 9. Spettri FTIR del SA, TMC, della miscela TMC/SA e delle NPs. 
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-1 
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stiramento dei gruppi OH e NH2 dei polimeri e sono praticamente sovrapponibili 
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regione intorno a 1500-1600 cm
-1
: nello spettro del TMC si possono notare, a 
questa lunghezza d’onda, due bande, rispettivamente a 1645 e 1558 cm-1, che 
possono essere attribuite allo stiramento assiale del C=O del legame 
acetammidico e alla deformazione angolare dei legami NH, che non si possono 
invece mettere in evidenza nello spettro delle NPs, in cui in questa zona vi è un 
unico segnale a 1608 cm
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attribuire all’anione carbossilato del SA, se si paragona questo spettro a quello 
del solo polimero SA si può notare come l’intensità sia notevolmente diminuita. 
Questo primo dato conferma le interazioni tra l’anione carbossilato del SA e il 
gruppo ammonico quaternario del TMC. 
Inoltre, paragonando lo spettro della miscela TMC/SA con quello delle NPs, 
si nota come in quest’ultimo caso la stessa banda sia notevolmente ridotta. 
Tenendo in considerazione che la differente intensità non può essere attribuita 
ad una differenza di concentrazione dei due polimeri nelle dispersioni, l’unica 
ragione verosimile di questa differenza può essere attribuita alle interazioni tra 
TMC e TPP, che portano alla formazione delle NPs. 
La banda a 1477 cm
-1
, relativa alle deformazioni angolari asimmetriche dei 
legami NH-CH3, che è il picco caratteristico indicante l’avvenuta sintesi del 
TMC, è notevolmente ridotta nella miscela e nelle NPs, ciò probabilmente 
dovuto alla formazione delle NPs stesse.  
Gli spettri FTIR confermano l’esistenza delle interazioni tra i due polimeri 
nelle NPs. Le informazioni ottenute sono in perfetto accordo con i dati acquisiti 
mediante analisi DLLS e, come riportato in seguito, dagli spettri 
1
H-NMR. 
L’analisi degli spettri FTIR è pertanto compatibile con l’ipotesi secondo cui 
per la formazione nelle nanoparticelle l’interazione tra il SA e il TMC porti alla 
formazione di un substrato iniziale che funge da “nucleo” della futura 
nanoparticella, la cui struttura viene “stabilizzata” dalla reticolazione con il TPP. 
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3.5 Caratterizzazione 1H-NMR delle interazioni tra polimeri nelle NPs 
Sui campioni nanoparticellari sono stati effettuati degli studi preliminari di 
spettroscopia 
1
H-NMR per verificare le interazioni esistenti tra i polimeri nella 
formulazione. 
Per poter fare dei confronti sono stati eseguiti gli spettri 
1
H-NMR dei singoli 
polimeri, della miscela in cui sono presenti i due polimeri TMC e SA negli stessi 
rapporti in cui si trovano nella formulazione nanoparticellare, ed infine delle 
NPs. Tutti i campioni sono stati disciolti nello stesso solvente (D2O). 
Una prima analisi degli spettri conferma sostanzialmente quanto evidenziato 
con la spettroscopia FTIR. 
 
 
Figura 10. Caratterizzazione 
1
H-NMR della miscela TMC/SA (linea blu) e delle NPs 
(linea viola) 
 
Dalla Figura 10, che riporta il confronto diretto degli spettri, è possibile 
notare come lo spettro della dispersione dei due polimeri (linea blu) risulti quasi 
sovrapponibile a quello delle NPs (linea viola), anche se si possono evidenziare 
TMC/SA blend
NPs (TMC/SA 12/1)
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alcune differenze nel chemical shift e nella morfologia di alcuni picchi. In modo 
particolare: 
• il picco che cade a 3,41 ppm, relativo al segnale del gruppo N,N,N-
trimetil ammonio, risulta affilato e di intensità decisamente maggiore nella 
miscela TMC/SA rispetto allo stesso picco presente nelle NPs, da cui differisce 
anche per la morfologia; 
• il picco che cade a 2,96 ppm nello spettro della miscela TMC/SA, 
relativo al gruppo dimetilamminico, risulta schermato in quello delle NPs, con 
relativo spostamento intorno a 2.68 ppm;  
• i picchi relativi ai protoni dell’anello glucosamminico, rilevabili nella 
regione compresa tra 3,81-4,05 ppm, mostrano una morfologia differente nel 
TMC/SA e nelle NPs. 
Come già accennato l’analisi degli spettri 1H-NMR deve essere approfondita, 
ma si possono comunque rilevare delle notevoli differenze che riguardano 
proprio i picchi relativi ai gruppi funzionali del TMC coinvolti nella formazione 
della struttura nanoparticellare, come già evidenziato dall’analisi FTIR. 
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3.6 Analisi al Microscopio Elettronico a Scansione (SEM) 
La morfologia delle nanoparticelle è stata analizzata attraverso il microscopio 
elettronico a scansione SEM. La preparazione dei campioni è stata descritta nel 
paragrafo relativo della parte sperimentale. 
La Figura 11 evidenzia la morfologia delle NPs, che si presentano come delle 
strutture pressoché sferiche e leggermente allungate, con diametro medio 
perfettamente comparabile con i dati riscontrati attraverso l’analisi DLLS, ed 
omogeneamente disperse. Inoltre, essendo il campione preparato mediante 
liofilizzazione, il SEM ci conferma che le NPs sono stabili se sottoposte a 
questo processo. Tale evidenza sperimentale è particolarmente positiva, perché 
suggerisce che questa tecnica possa essere utile per lo stoccaggio delle NPs e per 
preservare il sistema dalla degradazione. 
 
 
Figura 11. Micrografia SEM delle NPs (TMC/SA 12/1) 
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Capitolo 4 
 CONCLUSIONI 
In questo studio sono stati realizzati dei sistemi nanoparticellari a base della 
miscela polimerica TMC/SA, utilizzando il TPP come agente reticolante, in 
modo da realizzare un carrier mucoadesivo adatto alla veicolazione di farmaci.  
Il TMC è stato sintetizzato a partire dal chitosano a basso peso molecolare, ed 
è stato caratterizzato mediante spettroscopia 
1
H-NMR, mediante la quale è stato 
possibile calcolare il grado di quaternizzazione del polimero.  
È stato eseguito uno studio di formulazione per determinare il rapporto 
ottimale tra i componenti TMC/SA/TPP. Realizzando diversi rapporti di 
concentrazione e ottenendo differenti rapporti molari tra i polimeri, si sono 
ottenute dieci formulazioni, delle quali due in particolare hanno mostrato i 
migliori valori in termini di dimensioni, indice di polidispersione e potenziale 
zeta, ovvero la 1A e la 1B (TMC/SA 12/1 e 6/1 rispettivamente). Il trattamento 
della sonicazione sulle formulazioni realizzate non porta ad un miglioramento 
significativo delle caratteristiche dimensionali e quindi questa tecnica è stata 
esclusa dalla fase di realizzazione delle NPs.  
La formazione delle NPs è stata confermata da analisi di spettroscopia FTIR 
e 
1
H-NMR, che hanno evidenziato le interazioni tra i gruppi funzionali del 
polimero coinvolti nella formazione della struttura nanoparticellare, e la loro 
morfologia è stata evidenziata da analisi di microscopia SEM.  
Dai risultati di questa ricerca, specialmente tenendo in considerazione il 
diametro medio (intorno a 200 nm) e il potenziale zeta nettamente positivo, le 
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formulazioni realizzate si sono rivelate promettenti per il delivery di farmaci 
attraverso le mucose, pertanto, nella seconda parte di questo studio sono state 
valutate le potenzialità relative all'incapsulazione e al rilascio di agenti 
terapeutici per una possibile somministrazione nose to brain. 
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Capitolo 1 
INTRODUZIONE GENERALE 
 
 
1.1 La via di somministrazione nasale 
La via nasale è convenzionalmente utilizzata per la somministrazione di 
farmaci per il trattamento di patologie locali come riniti, infezioni nasali e 
fenomeni allergici. Negli ultimi anni tuttavia questa via di somministrazione ha 
suscitato un crescente interesse, in quanto è stata sfruttata per la veicolazione 
sistemica di diversi farmaci, sia a basso peso molecolare che peptidici e proteici, 
come via alternativa a quella orale e parenterale, o nei casi in cui è richiesta una 
rapida insorgenza dell’azione, come ad esempio per il trattamento del dolore 
[82]. Altre recenti applicazioni riguardano la veicolazione di vaccini, e la 
possibilità di raggiungere nuovi target (cervello, liquido cerebrospinale) [83], 
[84].  
La via intranasale quindi consente la somministrazione di farmaci sia a 
livello locale che sistemico, evitando la degradazione gastrointestinale tipica 
della somministrazione orale e l’effetto di primo passaggio epatico. La ricca 
vascolarizzazione della mucosa nasale inoltre aumenta la velocità di 
assorbimento del farmaco e, di conseguenza, permette una rapida insorgenza 
dell'effetto terapeutico. È una via di facile accesso rispetto ad altre mucose 
dell’organismo, non è invasiva ed è essenzialmente indolore. Tutti questi aspetti 
contribuiscono a massimizzare la compliance del paziente. 
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Tuttavia, rispetto alla via orale, ha lo svantaggio di offrire una minore 
superficie di assorbimento e bisogna considerare il rischio di fenomeni di 
irritazione locale o di danno alla mucosa dovuti al farmaco stesso o all’utilizzo 
di promotori dell’assorbimento. Inoltre, è necessario considerare che il sistema 
di clearance mucociliare nasale, che trasporta lo strato di muco che ricopre 
l'epitelio nasale verso la rinofaringe mediante il battito ciliare, ha anch’esso 
influenza sull’assorbimento del farmaco. Un'altra importante barriera per 
l'assorbimento nasale di farmaci è rappresentata dal metabolismo ad opera degli 
enzimi presenti nella mucosa nasale, che può limitare la biodisponibilità di 
alcuni farmaci, specialmente quelli peptidici o proteici [85].  
1.2 Cenni di anatomia e fisiologia del naso 
Le principali funzioni della cavità nasale sono rappresentate dall'olfatto, dalla 
regolazione dell’umidità e della temperatura dell'aria inalata, e dalla sua 
purificazione. Negli esseri umani, la superficie totale e il volume dei due lati 
della cavità nasale sono rispettivamente di circa 150 cm
2
 (per via di tre 
sporgenze, o turbinati, all’interno della cavità) e 13 mL, misurati mediante 
tomografia computerizzata [86].  
Il setto nasale divide la cavità nasale lungo il centro in due metà. Le due 
cavità si aprono dal lato del viso attraverso le aperture nasali anteriori e verso la 
rinofaringe attraverso le aperture nasali posteriori. Ogni cavità nasale può essere 
suddivisa in tre regioni: il vestibolo nasale, la regione respiratoria e la regione 
olfattiva. 
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1.2.1 L’epitelio respiratorio e la clearance mucociliare 
La regione respiratoria contiene tre turbinati (superiore, medio e inferiore) 
che sporgono dalla parete laterale di ciascuna cavità nasale. La presenza di 
questi turbinati crea un flusso d'aria turbolento attraverso il naso, garantendo un 
miglior contatto tra l'aria inalata e la superficie della mucosa.  
La mucosa respiratoria è costituita da un epitelio di rivestimento e da una 
tonaca propria. L’epitelio è di tipo colonnare pluristratificato, in cui la maggior 
parte delle cellule è provvista di ciglia vibratili, il cui movimento crea una 
corrente diretta verso la faringe. Intercalate tra queste vi sono numerose cellule 
caliciformi mucipare, responsabili della produzione del muco che umetta tutta la 
superficie della mucosa, svolgendovi un ruolo essenzialmente protettivo. Altri 
tipi cellulari che si possono riscontrare nell’epitelio di rivestimento della mucosa 
respiratoria sono le cellule basali, scarsamente differenziate, che agiscono da 
cellule staminali per sostituire le altre cellule epiteliali [87]. Le cellule basali, 
che variano notevolmente sia in numero che in forma, a differenza degli altri tipi 
di cellule, non raggiungono mai il lume delle vie aeree. Entrambi i tipi di cellule 
colonnari, ciliate e non ciliate, possiedono numeroso microvilli (circa 300-400 
per cellula) [88]. Questo aumenta notevolmente la superficie di assorbimento 
della cavità nasale.  
La tonaca propria, di natura connettivale, accoglie le ghiandole nasali, a 
secrezione mista, ed è riccamente vascolarizzata. Anche per tale motivo la 
regione respiratoria risulta essere un sito importante per la veicolazione di 
farmaci nella circolazione sistemica.  
Il muco è una miscela complessa di materiali, costituita da circa 95% di 
acqua, 2% mucina, 1% di sali, 1% di altre proteine (albumina, 
immunoglobuline, lisozimi e lattoferrina) e meno dell’1% di lipidi [89]. Il muco 
è presente in due strati sull'epitelio, per facilitare la clearance mucociliare: uno 
strato a bassa viscosità (sol), che ricopre le ciglia, e uno strato di gel più viscoso 
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sopra lo strato di sol. Quindi il muco si muove solo in una direzione, dalla parte 
anteriore a quella posteriore della cavità nasale, verso la faringe. Il battito ciliare 
ha una frequenza di 1000 colpi al minuto, pertanto le particelle presenti nell’aria 
inspirata saranno trasportate sulla mucosa verso la parte posteriore della gola 
con una velocità di 5 mm al min [88]. Il pH normale delle secrezioni nasali negli 
adulti è compreso tra 5,5-6,5, mentre nei neonati e nei bambini varia da 5,0 a 6,7 
[90]. Una variazione di pH del muco può influenzare la sua ionizzazione e 
pertanto può aumentare o diminuire la permeazione di una farmaco, a seconda 
della sua natura. Inoltre la riduzione del pH del muco ha un effetto negativo sul 
battito ciliare [91]. 
L’innervazione sensitiva della mucosa respiratoria è di pertinenza del nervo 
trigemino, con le sue branche oftalmica e mascellare. 
1.2.2 La regione olfattiva 
La regione olfattiva è situata appena sotto la lamina cribrosa dell'osso 
etmoide, nella parte superiore della cavità nasale, e giace in parte sul setto nasale 
e in parte sul turbinato superiore (Figura 12). La mucosa olfattiva è sopra il 
normale percorso del flusso d'aria, quindi gli odoranti normalmente raggiungono 
i recettori sensitivi dei neuroni per diffusione. Nell’uomo la regione olfattiva è 
limitata ad un’area di circa 10 cm2 [92]. L'epitelio olfattivo è innervato dal nervo 
olfattivo che è responsabile del trasporto di farmaci dalla cavità nasale al SNC 
attraverso la regione di passaggio intra/extraneuronale.  
Le cellule sensoriali olfattive sono dei veri e propri neuroni bipolari 
modificati localizzate nell’epitelio che riveste la mucosa della cavità nasale. 
Presentano un prolungamento periferico destinato a percepire gli stimoli e un 
assone che trasmette gli impulsi ai centri nervosi dell’olfatto. Il processo 
dendritico si estende dal corpo cellulare alla superficie apicale libera dove 
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termina come un piccolo rigonfiamento e dal quale si estendono numerosi 
microvilli, che rappresentano la superficie sensoriale di ricezione.  
L'epitelio olfattivo è di tipo pseudostratificato, e comprende tre tipi di cellule: 
i neuroni olfattivi sensoriali o recettori olfattivi; le cellule di sostegno, 
cilindriche e dotate di microvilli; le cellule basali, che sono in grado di 
differenziarsi nei recettori neuronali e sostituirli circa ogni 40 giorni. La lamina 
propria sottostante contiene i fasci nervosi olfattivi e le ghiandole tubulo-
alveolari di Bowman secernenti il muco.  
 
Figura 12. Rappresentazione schematica della regione olfattiva [94] 
1.3 Nose to brain drug delivery 
Da sempre la ricerca farmacologica è indirizzata a sviluppare nuove strategie 
terapeutiche capaci di modificare il decorso delle malattie e migliorare la qualità 
di vita dei pazienti. Si tratta di un’importante sfida soprattutto per quei settori 
terapeutici che prevedono un’azione del farmaco a livello di particolari distretti 
dell’organismo, quali il sistema nervoso centrale (SNC). In questo caso, la 
presenza della barriera ematoencefalica (BEE), che protegge il parenchima 
cerebrale dal torrente circolatorio, costituisce un grosso ostacolo che impedisce 
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alle terapie neuroriparatrici e neuroprotettive attualmente disponibili di arrivare 
a svolgere la loro azione farmacologica in situ. Il problema dei farmaci attivi sul 
SNC, infatti, è costituito dalla loro difficoltà di attraversare la BEE. I farmaci 
macromolecolari, come quelli peptidici e proteici, sono troppo grandi e troppo 
idrofili per penetrare la BEE dal circolo sistemico e se somministrati per via 
orale vengono rapidamente degradati dagli enzimi gastrointestinali e dai 
citocromi epatici.  
Per i disturbi che richiedono un trattamento cronico, come quelli collegati 
alla demenza, sarebbero desiderabili terapie non invasive. Come dimostrato da 
studi sugli animali e sull’uomo, una potenziale strategia per by-passare la BEE è 
rappresentata dal trasporto di molecole attive attraverso la via nose to brain [14]. 
Questa via coinvolge i sistemi del nervo olfattivo e trigemino che iniziano nel 
cervello e terminano nella cavità nasale, rispettivamente nel neuroepitelio 
olfattivo e nell’epitelio respiratorio. La regione olfattiva rappresenta l’unica 
porzione in cui il SNC è direttamente a contatto con l’ambiente esterno, e 
pertanto la via più diretta e non invasiva di accesso al cervello.  
In linea generale, si possono prevedere tre diversi percorsi attraverso 
l’epitelio olfattivo [93]: (1) Trasporto per via transcellulare, attraverso le cellule 
di sostegno, probabilmente tramite diffusione passiva o endocitosi mediata da 
recettore. Questo percorso è particolarmente adatto per le piccole molecole 
lipofile o per molecole di grandi dimensioni. (2) Trasporto per via paracellulare 
(piccole molecole idrofile), attraverso le giunzioni strette tra le cellule di 
sostegno o le cosiddette fessure tra le cellule di sostegno e i neuroni olfattivi. (3) 
Attraverso le vie dei nervi olfattivo e trigemino, in cui il farmaco viene 
internalizzato dai neuroni mediante meccanismi di endocitosi o pinocitosi e 
trasportato al bulbo olfattivo mediante trasporto assonale. 
La via utilizzata per il trasporto di un determinato principio attivo dal naso al 
cervello dipende da vari fattori, come il peso molecolare del farmaco, la sua 
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lipofilicilità, o la presenza di specifici recettori nei neuroni olfattivi. 
Generalmente, la rapida comparsa del farmaco nel liquido cerebrospinale e nel 
cervello indica l’utilizzo preferenziale della via transcellulare e paracellulare. 
Un trasporto più lento invece indica che la via dei neuroni olfattivi è quella 
preferenziale. È probabile tuttavia che i farmaci usino una combinazione di più 
meccanismi nel trasporto dal naso al SNC. 
La presenza di una via di trasporto diretto dal naso al cervello è stata 
evidenziata da alcuni studi riportati in letteratura. Reiss et al. [94] hanno 
inoculato il virus della stomatite vescicolare nell'epitelio nasale di topi e hanno 
verificato come il virus si è trasmesso al SNC, lungo il nervo olfattivo. Chow et 
al. [95] trovarono che, immediatamente dopo la somministrazione nasale di 
cocaina nel ratto, la concentrazione del farmaco nel cervello era più alta che 
dopo un’iniezione endovenosa, confermando in tal modo l’esistenza di una via 
di comunicazione diretta tra naso e cervello. Altri studi che confermano il 
trasporto di farmaci nel SNC attraverso la via nasale sono stati condotti su 
molecole usate per il trattamento della malattia di Alzheimer [96], dell’epilessia 
[97], di tumori cerebrali [98], del dolore [99] e dei disturbi del sonno [100]. 
Tuttavia, la quantità di farmaco somministrato attraverso la via nasale per poi 
essere trasportata direttamente al cervello è molto bassa, meno dell’1% e 
pertanto il sistema non è correntemente utilizzato in terapia [15].  
Alla luce di quanto detto, comunque, è evidente che in situazioni in cui è 
fondamentale il target cerebrale, come per esempio nel trattamento della 
malattia di Alzheimer o di Parkinson, o nel trattamento del dolore, a meno che 
non si tratti di farmaci molto potenti, sarebbe necessario sviluppare dei sistemi 
di drug delivery in grado di migliorare l'assorbimento del farmaco dalla regione 
olfattiva della cavità nasale al cervello. Tali sistemi dovrebbero contenere 
eccipienti bioadesivi e dovrebbero essere somministrati mediante dispositivi che 
consentano alla formulazione di raggiungere la regione olfattiva. La strategia di 
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incapsulare i farmaci in carrier (come le nanoparticelle) e veicolarli attraverso 
tale via di somministrazione, potrebbe pertanto aumentare potenzialmente 
l'accesso degli stessi al SNC. Se i farmaci raggiungessero il cervello in quantità 
sufficiente, questa via potrebbe rappresentare un nuovo approccio nel delivery di 
principi attivi al SNC e potrebbe generare un nuovo interesse anche per quelle 
molecole precedentemente abbandonate. 
1.4 Trasporto di carrier nanoparticellari attraverso la via nose to brain 
Le nanoparticelle possono rappresentare un vantaggio nella somministrazione 
di farmaci al SNC attraverso la via nose to brain dal momento che sono in grado 
di proteggere il farmaco dalla degradazione biologica e/o chimica, 
aumentandone la biodisponibilità. Avendo un’elevata superficie specifica, 
rilasciano il farmaco più rapidamente di particelle di dimensioni maggiori, una 
proprietà desiderabile in caso di trattamento del dolore acuto. Allo scopo di 
migliorarne la stabilità e la penetrazione transmembrana, e di aumentare il 
tempo di permanenza della formulazione nella cavità nasale, questi sistemi 
possono includere, oltre al farmaco, inibitori enzimatici, promotori 
d’assorbimento e polimeri mucoadesivi. Le nanoparticelle ottenute a partire da 
materiali polimerici hanno dimostrato avere maggiore capacità di trasportare il 
farmaco al bulbo olfattivo [101], o di incrementarne l’attività farmacologica 
[102], quando somministrate per via nasale, rispetto alla semplice soluzione del 
farmaco.  
Seju et al. [103] hanno valutato l'assorbimento al SNC di olanzapina a 
seguito di una somministrazione intranasale di NPs di PLGA contenenti il 
farmaco. Essi hanno scoperto che i livelli di olanzapina, a seguito di una 
somministrazione intranasale di NPs, erano di circa 6 e 10 volte superiori 
rispetto alla soluzione del farmaco somministrata per via endovenosa e 
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intranasale. Questo ha evidenziato un possibile trasporto diretto del farmaco al 
cervello dopo somministrazione intranasale di NPs; tuttavia non è ancora chiaro 
se il miglioramento dell’assorbimento del farmaco sia dovuto o alla capacità 
delle NPs di attraversare la membrana, o al maggiore tempo di permanenza della 
formulazione nella cavità nasale o alla minore degradazione enzimatica a cui il 
farmaco è soggetto. Un'altra spiegazione potrebbe essere l'assorbimento di intere 
nanoparticelle all’interno dei neuroni presenti nella regione olfattiva tramite un 
processo di endocitosi. 
Haque et al. [104], hanno realizzato delle NPs mucoadesive a base di CS 
contenenti la venlafaxina, le quali si sono dimostrate efficaci nella veicolazione 
del farmaco al cervello in seguito a somministrazione intranasale. Anche in 
questo studio, la concentrazione del farmaco nel cervello è risultata essere 
significativamente più alta per le NPs somministrate per via intranasale, rispetto 
alla soluzione del farmaco somministrata per la stessa via e per via endovenosa.  
Questi risultati rafforzano l'appropriatezza dei sistemi di delivery intranasali 
per il targeting cerebrale e suggeriscono anche che i farmaci possano essere 
trasportati al cervello attraverso la via olfattiva, evitando così la circolazione 
sistemica. 
Gli studi, tuttavia, richiedono ancora notevoli dati clinici su idonei modelli 
animali per valutare il rapporto rischi/benefici delle formulazioni e la loro 
efficacia nell’uomo. 
1.5 Il chitosano e i suoi derivati per il delivery nasale di farmaci  
Da quando Illum et al. [105] circa vent’anni fa dimostrarono per primi le 
proprietà del chitosano nell’aumentare l’assorbimento di farmaci idrofili e 
peptidici attraverso la membrana epiteliale nasale, sono stati pubblicati dai 
ricercatori un gran numero di lavori sugli effetti di assorbimento del chitosano a 
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diverso peso molecolare, diverso grado di acetilazione, diversi sali e derivati, e 
differenti formulazioni come soluzioni, polveri liofilizzate, gel, microsfere e 
nanoparticelle [106], [107]. Il miglioramento dell’assorbimento del farmaco 
attraverso la via nose to brain può essere attribuibile ad una combinazione di 
due fattori: la mucoadesione, con conseguente aumento del tempo di residenza 
della formulazione nella regione olfattiva e l’aumento della permeabilità degli 
epiteli nasali al farmaco, a causa dell’apertura delle giunzioni strette tra le 
cellule apicali, con conseguente aumento del trasporto per via paracellulare del 
farmaco.  
In letteratura sono riportati diversi studi su NPs di CS veicolanti farmaci 
attraverso la via nose to brain [77], [108], [109], mentre per NPs di TMC ci 
sono ancora pochi studi in proposito. Nella mia ricerca ho pensato di realizzare 
delle NPs a base di TMC e SA come drug delivery system. 
1.6 Le malattie neurodegenerative  
Le malattie neurodegenerative sono caratterizzate da una progressiva e 
irreversibile perdita di neuroni in specifiche regioni del cervello, che può 
comportare deficit cognitivi, demenza, alterazioni motorie, disturbi 
comportamentali e psicologici, fino a rendere il paziente inabile alla vita sociale 
e lavorativa. Le più comuni sono la malattia di Parkinson (PD-Parkinson 
desease), nella quale la perdita di neuroni nei gangli della base comporta 
anomalie nel controllo dei movimenti, e la malattia di Alzheimer (AD-
Alzheimer desease), in cui la degenerazione di neuroni ippocampali e corticali 
comporta perdita delle capacità mnesiche e cognitive. Patologie meno comuni 
sono la malattia di Huntington, la sclerosi laterale amiotrofica, la demenza 
frontotemporale, la demenza da corpi di Lewy, la paralisi sopranucleare 
progressiva, e la malattia di Creutzfeldt-Jakob.  
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Nel 2012 un dettagliato rapporto dell’Organizzazione Mondiale della Sanità 
(OMS) descriveva le demenze come “una priorità mondiale di salute pubblica” 
[110]. L’impatto socio-economico di queste patologie, altamente invalidanti, 
rappresenta senza dubbio uno dei problemi sanitari più gravi del millennio. Se si 
considerano i dati sull’invecchiamento demografico e sull’aumento 
dell’aspettativa di vita [111], lo studio dell’OMS assume una dimensione ancor 
più preoccupante. L’età, infatti, rappresenta il maggiore fattore di rischio 
associato all’insorgenza delle demenze. Si stima che nei paesi industrializzati la 
loro incidenza sia dell’8% nei soggetti ultrasessantacinquenni e di oltre il 40% 
negli ultraottantenni [112]. La popolazione anziana (> 65anni) in Italia 
rappresenta oltre il 17% del totale, percentuale che è destinata a crescere a 
livello nazionale e globale. Si ritiene che le varie forme di demenza 
rappresentino, dopo il cancro e i disordini cardiovascolari, il terzo fattore di 
morte. Per fronteggiare queste problematiche, nel 2014 il Ministero della Salute 
ha stilato il “piano nazionale sulle demenze” per favorire e migliorare gli 
interventi sociosanitari a sostegno del malato e dei familiari. Tuttavia, la natura 
cronica di queste malattie insieme alle difficoltà relative alla prevenzione, alla 
diagnosi ed alla terapia delle stesse, rendono sempre più urgente la necessità di 
trovare delle cure realmente efficaci e non solo palliative. Considerata 
l’irreversibilità del danno neuronale, la strada più promettente è rappresentata 
della prevenzione ed in tale direzione si sta muovendo la comunità scientifica, 
rivolgendo in particolar modo la sua attenzione alle cause dell’insulto ed allo 
studio di meccanismi di neuroprotezione.  
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1.6.1 La malattia di Alzheimer 
La AD è una patologia neurodegenerativa che oggi rappresenta la più 
comune forma di demenza progressiva ed invalidante nell’anziano. L’età 
avanzata costituisce il principale fattore di rischio per la malattia, tranne che in 
rare forme genetiche familiari "early-onset" (ad esordio giovanile), ma il tasso di 
incidenza non è uguale per tutte le età: molto rara sotto i 65 anni, tende a 
raggiungere una diffusione significativa oltre gli 85 anni. Inoltre l’incidenza di 
questa patologia è diversa nei due sessi, con maggiore rischio per il sesso 
femminile, specialmente nella popolazione sopra gli 85 anni [113]. 
La AD è stata per la prima volta descritta nel 1906 dallo psichiatra tedesco 
Alois Alzheimer, con la pubblicazione di un caso di una paziente di 51 anni che 
soffriva di un tipo di demenza non conosciuta all’epoca, caratterizzata da 
allucinazioni ed alterazioni regressive corticali. Agli esami autoptici il cervello 
risultava atrofico e caratterizzato dalla presenza di depositi proteici anomali, poi 
conosciuti come placche senili e ammassi neurofibrillari [114].  
La regione cerebrale più colpite dalla degenerazione neuronale è il lobo 
temporale mediale che comprende l’ippocampo e la corteccia entorinale. I 
sintomi tipici dipendono da una disfunzione a carico di queste aree, che in 
genere causa perdita della memoria anterograda e successivamente deficit della 
funzione visivo-spaziale ed esecutiva [115]. Nella maggioranza dei casi, la 
diagnosi iniziale è quella di declino cognitivo lieve e in questi pazienti la 
malattia progredisce di circa il 10% all’anno [116]. La degenerazione cognitiva 
e funzionale arriva a coinvolgere gradualmente altri domini cognitivi, fino ad 
arrivare ad uno stato di acinesia-mutismo nello stadio finale della malattia. La 
morte sopraggiunge generalmente entro 6-12 anni dall’insorgenza dei primi 
sintomi, di solito a causa di complicazioni dovute all’immobilità del paziente.  
Le caratteristiche fisiopatologiche principali della AD sono le placche senili, 
caratterizzate da un accumulo extracellulare di proteina β-Amiloide (βA) ed i 
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grovigli neurofibrillari intracellulari composti da proteina tau (Pτ) associata ai 
microtubuli. Mentre lo sviluppo delle placche amiloidi è un aspetto iniziale della 
AD, la progressione del danno ed il peggiorare dei sintomi sono correlati in 
maniera più marcata con l’aumento dei grovigli di Pτ.  
Le cause di questi accumuli possono essere molteplici. In particolare, nelle 
forme di tipo ereditario l’accumulo di βA dipende da mutazioni che causano una 
produzione eccessiva di tale proteina, mentre nelle forme sporadiche a esordio 
tardivo la compromissione riguarda maggiormente i meccanismi di 
eliminazione. Sembra inoltre che sia l’accumulo di βA a provocare l’insorgere 
dei grovigli di Pτ, compromettendo la funzione neuronale e la perdita cellulare. 
Questa è causata da diversi meccanismi tra cui stress ossidativo, eccitotossicità e 
neuroinfiammazione.  
Non sono tuttavia ancora chiariti i motivi della vulnerabilità selettiva di 
alcune popolazioni neuronali della zona corticale e ippocampale.  
Dal punto di vista neurochimico, il disturbo più evidente della AD è il deficit 
di acetilcolina. La riduzione del tono colinergico è dovuta all’atrofia e 
degenerazione dei neuroni colinergici sottocorticali, in particolare quelli dei 
nuclei della base (nucleo basale di Meynert), che supportano l’innervazione 
della corteccia cerebrale.  
Tuttavia, come anche riportato in diversi studi [117], è importante notare 
come il deficit della AD sia molto complesso, causando uno squilibrio 
neurochimico anche a livello di altri neurotrasmettitori. Infatti sono coinvolti 
anche il sistema serotoninergico e il sistema glutammatergico, poiché la 
distruzione non si limita ai neuroni colinergici, ma interessa anche le cellule 
neuronali che ricevono l’innervazione colinergica nell’ippocampo e nella 
corteccia.  
Sebbene la AD sia conosciuta e studiata da oltre un secolo, i farmaci 
attualmente in commercio per la terapia sono solamente cinque: quattro di essi 
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(tacrina, donepezil, galantamina, rivastigmina) appartengono alla classe degli 
inibitori dell’acetilcolinesterasi, mentre la memantina è un antagonista dei 
recettori dell’N-metil-D-aspartato. La loro azione è dunque quella di modulare 
la trasmissione neuronale: i primi aumentano il tono colinergico mentre la 
memantina riduce la trasmissione glutammatergica. Tuttavia questi farmaci 
possiedono un effetto meramente palliativo e non agiscono in alcun modo sulla 
progressione della patologia [118]. Il motivo dell’insuccesso delle terapie attuali 
risiede principalmente nel fatto che la AD è una patologia assai complessa e 
multifattoriale. 
Negli ultimi anni sono stati fatti numerosi passi avanti nello studio della sua 
fisiopatologia, con scoperte importanti riguardo all’eziopatogenesi e la 
progressione del danno neuronale. Nonostante gli impegni scientifici mirati alla 
sintesi di nuove molecole attive, i farmaci finora sintetizzati non hanno 
raggiunto i risultati sperati, e solo una piccola parte di essi è giunta alla fase 
clinica. Tra le molecole conosciute, tuttavia, ve ne sono alcune che potrebbero 
essere utilizzate per la terapia delle demenze. Tra di esse, il progesterone, è una 
delle più interessanti per la sua capacità di ridurre l’infiammazione e lo stress 
ossidativo a livello del SNC.  
1.6.2 La malattia di Parkinson  
La PD è la patologia neurologica degenerativa più diffusa dopo la malattia di 
Alzheimer, e colpisce circa l’1,5% della popolazione mondiale sopra i 65 anni 
d’età [119]. Non esistono differenze significative di incidenza nei due sessi, 
sebbene alcuni studi indichino una lieve prevalenza maschile [120]. Le prime 
caratteristiche cliniche della malattia di Parkinson sono state descritte e 
pubblicate da James Parkinson nel 1817. Nel suo lavoro, Parkinson diede una 
descrizione dettagliata dei sintomi e definì la malattia come paralisi agitante.  
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La PD è caratterizzato dalla progressiva degenerazione dei neuroni 
dopaminergici pigmentati della pars compacta della substantia nigra del 
mesencefalo, che proiettano allo striato (caudato e putamen), con formazione di 
inclusioni intracellulari note come “corpi di Lewy”, costituiti da aggregati della 
proteina α-sinucleina. I sintomi principali comprendono bradicinesia, rigidità 
muscolare, tremore a riposo e alterazioni dell’equilibrio. Questa perdita cellulare 
ha come conseguenza una ridotta proiezione dopaminergica allo striato e dunque 
una disfunzione dei gangli della base. L’effetto finale netto è una riduzione dello 
stimolo eccitatorio della corteccia motoria da parte del talamo, che porta ai 
sintomi ipocinetici tipici della malattia. Anche altre aree non-dopaminergiche 
del cervello sono colpite, ma con minore gravità. Queste aree includono il 
tronco encefalico, l’ippocampo e la corteccia cerebrale [121]. Le vie nervose 
non-dopaminergiche potrebbero essere responsabili dei sintomi non motori tra 
cui la depressione, i disturbi del sonno e i disturbi cognitivi. La PD diventa 
clinicamente apprezzabile solo quando viene perso approssimativamente il 70-
80% dei neuroni dopaminergici. Se non curata, progredisce in 5-10 anni fino ad 
uno stato di acinesia rigida, ed infine alla morte, che sopraggiunge per 
complicanze dell’immobilità. 
Nella maggior parte dei casi di sindromi parkinsoniane non è possibile 
identificare una precisa causa, ma, probabilmente, sono implicati sia fattori 
genetici che ambientali. In questi casi la malattia può essere multifattoriale, cioè 
più elementi esterni influiscono su un substrato genetico suscettibile. 
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1.7 Scopo della ricerca 
La prosecuzione della ricerca ha riguardato lo studio preliminare di 
formulazioni nanoparticellari incapsulanti farmaci per il trattamento 
dell’Alzheimer e del Parkinson attraverso la via di somministrazione nose to 
brain. I principi attivi scelti sono rispettivamente il progesterone e la levodopa. 
Gli studi effettuati sono trattati singolarmente nelle sezioni seguenti.  
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Capitolo 2 
NANOPARTICELLE DI TMC/SA VEICOLANTI IL 
PROGESTERONE 
 
2.1 Introduzione 
Il progesterone (PG) è un ormone steroideo a 21 atomi di carbonio (Figura 
13), che nella donna è sintetizzato principalmente dalle ovaie e dalle ghiandole 
surrenali. Nell’uomo, sebbene in quantità inferiore, è prodotto dalle ghiandole 
surrenali e dalle cellule di Leydig.  
 
La sintesi del PG parte dal colesterolo, il quale viene convertito dal 
citocromo P450 in pregnenolone, precursore del PG. Il pregnenolone viene poi 
convertito in progesterone dall’enzima 3β-idrossisteroide deidrogenasi.  
Il meccanismo d’azione classico del PG prevede il legame a dei recettori 
specifici (PGR-A e PGR-B) situati nel nucleo cellulare. Il complesso PG-PGR 
funge da fattore di trascrizione, agendo sul promotore di specifici geni e 
regolandone l’espressione. Oltre che a livello dell’utero, della prostata, delle 
Figura 13. Rappresentazione della struttura chimica del progesterone 
59 
 
ghiandole mammarie e delle ossa, il PGR è ampiamente espresso e distribuito a 
livello cerebrale, in particolar modo a livello dell’ipotalamo, dell’ipofisi e della 
corteccia cerebrale [122].  
Studi su ratti adulti sottoposti ad ovariectomia hanno evidenziato un deficit 
colinergico e cognitivo (simile a quello osservato nella malattia di Alzheimer) 
collegato con la diminuzione della concentrazione plasmatica degli ormoni 
ovarici (estrogeni e progestinici) [123]. Gli stessi studi hanno inoltre dimostrato 
come il trattamento farmacologico con PG e/o estrogeni ripristini, almeno 
parzialmente, le normali capacità cognitive degli animali testati. I dati raccolti 
da queste ricerche hanno inoltre evidenziato un ruolo cruciale dell’ippocampo e 
della corteccia prefrontale come bersaglio degli ormoni steroidei nei processi 
cognitivi. Nonostante numerosi studi attestino l’efficacia del PG sulla memoria, 
nella comunità scientifica non vi è però un ampio consenso al riguardo [124]. Le 
discrepanze riscontrate negli studi finora condotti sono probabilmente 
attribuibili all’eterogeneità dei parametri applicati, quali la dose di PG 
somministrato, il momento della somministrazione (pre-test o post-test), la 
durata del trattamento, le specie analizzate e il tipo di test di apprendimento 
utilizzato. 
Mentre il ruolo del PG sui processi cognitivi ed i meccanismi d’azione 
devono ancora essere chiariti, l’azione neuroprotettiva di questa molecola è ben 
nota [125]. Vari studi hanno infatti dimostrato l’effetto protettivo del PG in 
diversi modelli sperimentali di disfunzione cerebrale, che vengono utilizzati per 
la simulazione delle condizioni fisiopatologiche tipiche delle malattie 
neurodegenerative. In particolare si è visto come concentrazioni rilevanti di PG 
attenuino il danno ossidativo causato dal glutammato [126], dalla tossicità per 
privazione da glucosio e dalla tossicità indotta dal peptide β-Amiloide su una 
coltura di cellule ippocampali [127]. È inoltre importante menzionare un trial 
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clinico di fase II condotto sull’uomo, dal quale sono stati ottenuti buoni risultati 
per il trattamento del trauma cranico acuto moderato [128].  
Alla luce dei dati esposti, l’impiego del PG nella terapia e nella prevenzione 
della malattia di Alzheimer appare promettente. Tuttavia, parallelamente 
all’aspetto farmacologico, deve essere sviluppata e migliorata anche la modalità 
di veicolazione del farmaco affinché esso possa raggiungere il SNC, evitando i 
noti effetti sistemici. Per veicolare il PG a livello del SNC è possibile sfruttare le 
potenzialità della tecnologia farmaceutica, che permette di migliorare il 
targeting dei principi attivi, per esempio attraverso la loro inclusione in sistemi 
carrier. 
 
2.2 Materiali e metodi 
2.2.1 Materiali 
Il progesterone Ph. Eur. è stato acquistato dalla ditta Galeno (Italia). L’acido 
acetico e il metanolo per HPLC, e l’etanolo 96% (v/v) sono stati acquistati 
presso Sigma Aldrich (Milano, Italia). Tutti gli altri materiali usati per la 
realizzazione delle NPs sono descritti nella Parte I, paragrafo 2.1. 
2.2.2 Metodi 
2.2.2.1 Preparazione delle NPs di TMC/SA a base di PG 
Il PG è stato incapsulato nella formulazione nanoparticellare 1A (TMC/SA 
ratio (p/p) 12/1). Sono stati eseguiti degli studi preliminari incapsulando il 
farmaco sia nella formulazione 1A che in quella 1B, risultate ottimali dallo studio 
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di formulazione descritto nella Parte I. I dati relativi al diametro medio, alla 
distribuzione dimensionale (PDI) e alla carica superficiale (PZ) hanno 
evidenziato che le NPs 1A che contengono il PG si sono dimostrate addirittura 
più piccole rispetto al campione senza il principio attivo, mentre in quelle 1B gli 
stessi parametri risultavano peggiorati se comparati con quelli delle rispettive 
NPs senza principio attivo (analisi effettuate in triplicato). Per questo motivo è 
stato deciso di utilizzare la formulazione 1A per incapsulare il PG.  
Per la preparazione delle NPs, il farmaco è stato disperso nella soluzione di 
SA, e sono stati realizzati tre campioni: PG-NPA, PG-NPB, PG-NPC, contenenti 
rispettivamente il farmaco alle concentrazioni di 0,1 - 0,5 - 1 mg/mL. La 
preparazione delle NPs è stata eseguita seguendo la procedura riportata nella 
Parte I, paragrafo 2.2.2. In particolare, la dispersione del TMC (2 mg/mL) è 
stata aggiunta a quella del SA (1 mg/mL), nella quale è stato preventivamente 
disperso il farmaco alle diverse concentrazioni. L’aggiunta viene fatta goccia a 
goccia, mantenendo la dispersione del SA sotto vigorosa agitazione (800-1000 
rpm). Trascorsi circa 60 minuti, alla miscela così ottenuta si aggiunge, goccia a 
goccia, sempre sotto vigorosa agitazione, l’agente reticolante, il TPP (1 mg/mL). 
Il sistema viene fatto stabilizzare per circa 30 minuti. La formazione delle NPs 
viene evidenziata dalla formazione di una leggera opalescenza. 
Ciascun campione è stato realizzato in triplicato.  
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2.2.2.2 Analisi dimensionale e della carica superficiale 
Le dimensioni, la distribuzione dimensionale (PDI) e la carica superficiale 
(PZ) delle PG-NPs sono stati determinati mediante la tecnica del DLLS, 
utilizzando lo strumento Zetasizer Nano ZS (Malvern Instrument, London, 
United Kindom). I campioni nanoparticellari preparati di fresco sono stati 
analizzati dopo opportuna diluizione in acqua bidistillata. Ogni misurazione è 
stata eseguita in triplicato e i valori riportati sono il risultato della media ± 
deviazione standard delle tre serie. 
2.2.2.3 Determinazione dell’efficienza di incapsulazione  
Per il calcolo dell’efficienza di incapsulazione (EE%), le NPs sono state 
isolate tramite centrifugazione (15000 × g, 15 min, 4°C) utilizzando una 
microcentrifuga refrigerata (Scilogex D3024R). Il surnatante ottenuto è stato 
analizzato mediante analisi HPLC, utilizzando un cromatografo Flexar Perkin 
Elmer dotato di un rivelatore UV-VIS, e di un sistema computerizzato di 
integrazione dei dati (TotalChrom). È stata utilizzata una colonna Spherisorb 
ODS2 C18 5 µm (dimensioni 4,5 x 250 mm) (Waters, Ireland). I campioni sono 
stati eluiti con fase mobile composta da soluzione acquosa acetica (0,5% v/v) / 
metanolo in rapporto 10:90 v/v, ad un flusso di 1,2 mL/min e volume di 
iniezione pari a 50 μL. Il PG è stato rilevato alla lunghezza d’onda di 254 nm 
(tempo di ritenzione: 3,7 ± 0,05 min). 
La quantità di PG libera presente nel surnatante è stata determinata mediante 
una retta di calibrazione:                  (          , essendo   e 
l’area espressa in µV·s e   la quantità di PG libero nel surnatante. 
L’efficienza di incapsulazione (EE%) è stata determinata indirettamente 
attraverso la differenza tra la quantità totale di PG in ciascuna formulazione 
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(PGtot) e la quantità presente nel surnatante (PGsurn), mediante l’applicazione 
della seguente formula: 
 
     
            
     
       
2.2.2.4 Studi di rilascio in vitro 
Gli studi di rilascio sono stati eseguiti usando le celle di diffusione di Franz. 
Queste celle sono costituite da un compartimento donatore e uno ricevente, tra i 
quali viene posizionata una membrana [129]. È stata usata una membrana da 
dialisi avente molecular weight cut off tra 12-14 kD, precedentemente idratata 
per 12 ore e tagliata in modo tale da avere dimensioni adatte per essere utilizzata 
nella cella di Franz (area diffusionale di 1,5 cm
2
). Il volume del compartimento 
ricevente è di 6,5 mL. Le formulazioni nanoparticellari contenenti il PG alle 
diverse concentrazioni (100 μL) sono state caricate nel compartimento donatore, 
mentre il compartimento ricevente di ciascuna cella è stato riempito con una 
soluzione di acqua bidistillata ed etanolo (80:20 p/p, pH 7,0) e il tutto è stato 
mantenuto a 37°C. Il volume e la composizione del fluido ricevente sono stati 
scelti in modo da garantire le sink condition per tutta la durata dell’esperimento. 
Ad intervalli stabiliti (0, 30, 60, 120, 180, 240, 300, 360, 420 min) è stato 
prelevato l’intero volume di soluzione della camera ricevente e rimpiazzato con 
un uguale volume di solvente. I campioni sono stati poi analizzati mediante 
HPLC usando le condizioni operative riportate in questa sezione nel paragrafo 
2.2.4. 
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2.2.2.5 Studi di stabilità delle dispersioni nanoparticellari 
I campioni PG-NPA, PG-NPB, PG-NPC sono stati sottoposti a studi di 
stabilità, monitorando la variazione del diametro medio, della carica superficiale 
(PZ) e dell’efficienza di incapsulazione (EE%) nell’arco di 30 giorni, 
mantenendo i campioni in dispersione alla temperatura di 4°C.  
2.3 Risultati e discussione 
2.3.1 Preparazione e caratterizzazione delle PG-NPs 
La formulazione migliore in termini di diametro medio, distribuzione 
dimensionale (PDI) e carica superficiale (PZ) è risultata PG-NPA, con 
concentrazione di principio attivo pari a 0,1 mg/mL (Tabella 3). Essa presenta 
inoltre dimensioni significativamente inferiori rispetto al bianco di riferimento 
preparato senza il farmaco, il campione nanoparticellare 1A (p<0,05). Questo 
fenomeno è verosimilmente dovuto ad interazioni tipo legami a idrogeno che si 
vengono a creare tra il farmaco e i polimeri. Inoltre, all’aumentare della 
concentrazione del PG, si ha un aumento del diametro medio e del PDI delle 
nanoparticelle, e una diminuzione del PZ (p>0,05). Anche in questo caso, come 
per il bianco, il PZ è positivo, confermando la preponderante presenza del TMC 
sulla superficie delle NPs. 
È stato inoltre misurato il pH delle formulazioni realizzate, e i valori si 
attestano intorno a 6,5 per tutti i campioni.  
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Tabella 3 Diametro medio, distribuzione dimensionale (PDI), carica 
superficiale (PZ), pH ed efficienza di incapsulazione (EE%) dei campioni 1A-
bianco, PG-NPA, PG-NPB, PG-NPC. 
Campioni 
PG 
(mg/mL) 
DM 
(nm ± DS) 
PDI 
(± DS) 
PZ       
(mV ±DS) 
pH EE (%) 
1A-bianco - 209 ± 9 0,22 ± 0,05 35 ± 4 6,65 ± 0,01 - 
PG-NPA 0,1 162 ± 6 0,18 ± 0,03 28 ± 4 6,49 ± 0,01 85 ± 3 
PG-NPB 0,5 381 ± 89 0,36 ± 0,15 25 ± 1 6,52 ± 0,02 88 ± 2 
PG-NPC 1 1082 ± 66 0,81 ± 0,20 24 ± 1 6,57 ± 0,01 90 ± 4 
 
2.3.2 Determinazione dell’efficienza di incapsulazione 
Le PG-NPs realizzate mostrano interessanti proprietà per quel che riguarda 
l’efficienza di incapsulazione del farmaco. I valori ottenuti, riportati in Tabella 
3, sono compresi tra 85-90% per le tre formulazioni, indicando che il sistema è 
adatto ad incorporare efficacemente il principio attivo. 
2.3.3 Studi di rilascio in vitro 
Lo studio di rilascio del PG dalle PG-NPs è stato condotto con tutte le 
formulazioni preparate, che hanno mostrato profili simili tra loro. Nello 
specifico, i tre sistemi non mostrano l’effetto di burst release, ma presentano un 
lag time di 20-25 minuti, trascorso il quale rilasciano il farmaco in modo 
costante nel tempo. Questo comportamento lascia ipotizzare che il farmaco sia 
realmente incapsulato all’interno delle NPs e non adsorbito, anche solo 
parzialmente, sulla superficie.  
La formulazione PG-NPA, avendo caricato rispetto alle altre una quantità 
inferiore di PG, dopo circa 4 ore ha rilasciato il totale del farmaco incapsulato, 
mentre le altre due formulazioni continuano a rilasciare con velocità costante, 
dimostrando che il sistema è in grado di modulare la velocità di cessione del 
farmaco (Figura 14, (A)). 
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La percentuale cumulativa di rilascio è riportata nella Figura 14, (B). Dopo 
circa 7 ore, la formulazione PG-NPA ha rilasciato quasi il 100% della quantità di 
farmaco incapsulato, mentre la formulazione PG-NPB circa il 60% e la PG-NPC 
solo circa il 5%. Questi dati ci inducono a ritenere che la quantità ottimale di PG 
da caricare in questo sistema sia compresa tra 0,1 e 0,5 mg/mL. Considerando il 
ridotto tempo di residenza delle formulazioni nel caso della via di 
somministrazione nose to brain, la formulazione PG-NPC risulta più adatta per 
una via di somministrazione in cui il principio attivo può stare in situ più a lungo 
e/o sia richiesto un rilascio più lento. 
 
Figura 14. Rilascio in vitro del PG dalle formulazioni PG-NPA, PG-NPB, PG-NPC (A) 
espresso come quantità assoluta (µg) e (B) espresso come %. Valori medi ± D.S. (n=3). 
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2.3.4 Studi di stabilità delle dispersioni nanoparticellari  
La stabilità delle formulazioni PG-NPA, PG-NPB, PG-NPC è stata valutata nel 
tempo, monitorando la variazione del diametro medio, del potenziale zeta e 
dell’efficienza di incapsulazione per 30 giorni, mantenendo i campioni in 
dispersione alla temperatura di 4°C.  
In Figura 15 è mostrato l’andamento delle tre formulazioni e il confronto con 
il campione 1A bianco senza farmaco. Per quanto riguarda il diametro medio, i 
campioni (ed il bianco) mantengono dimensioni pressoché stabili nel tempo con 
aumento di circa il 20% del diametro medio dopo 30 giorni. Anche i valori del 
PZ restano costanti, e si osserva una variazione percentuale in accordo con le 
variazioni delle dimensioni. Le NPs di dimensioni più grandi, PG-NPC, tendono 
comunque ad aggregarsi maggiormente, avendo già un potenziale zeta iniziale 
più basso. 
Nella Figura 16 è riportata la variazione dell’efficienza di incapsulazione 
(EE%) dei tre campioni nanoparticellari nell’arco di 30 giorni, mantenendo gli 
stessi in dispersione a temperatura controllata (4°C). Anche per quanto riguarda 
l’EE%, la variazione è minima nell’arco di tempo considerato (diminuzione di 
circa il 10-15% per le tre formulazioni), a riprova del fatto che il sistema è in 
grado di trattenere il farmaco nel tempo.  
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Figura 15. Variazione del diametro medio (A) e del potenziale zeta (B) di 1A bianco, PG-
NPA, PG-NPB, PG-NPC nell'arco di 30 giorni (4°C). Valori medi ± D.S. (n=3). 
 
 
 
Figura 16. Variazione dell’EE% delle nanoparticelle PG-NPA, PG-NPB, PG-NPC dopo 
30 giorni di stoccaggio a 4°C. Valori medi ± D.S. (n=3). 
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Capitolo 3 
NANOPARTICELLE DI TMC/SA VEICOLANTI LA LEVODOPA 
 
3.1 Introduzione 
La levodopa (LD, L-3,4-diidrossifenilalanina), precursore metabolico della 
dopamina, rappresenta il farmaco più efficace e più utilizzato per il trattamento 
della PD (Figura 17).  
 
Figura 17. Rappresentazione della struttura chimica della levodopa 
 
A differenza della dopamina, la LD può essere trasportata nel SNC attraverso 
la barriera ematoencefalica mediante il trasportatore di membrana per gli 
aminoacidi aromatici. Nel cervello, principalmente nei terminali presinaptici dei 
neuroni dopaminergici dello striato, la LD viene convertita a dopamina per 
decarbossilazione enzimatica; quest’ultima è responsabile dell’efficacia 
terapeutica del farmaco. Dopo somministrazione orale, la LD è assorbita a 
livello dell’intestino tenue. L’assorbimento presenta variabilità intra- e 
interindividuale dovuta a fattori dietetici, alla velocità di svuotamento gastrico e 
al pH dello stomaco, alla somministrazione contemporanea di farmaci antiacidi 
o anticolinergici. L’emivita plasmatica è breve (1-3 ore). Nella pratica clinica la 
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LD è somministrata generalmente con un inibitore periferico delle decarbossilasi 
degli aminoacidi L-aromatici (carbidopa, benserazide), per ridurre la 
decarbossilazione del farmaco a livello del tratto gastrointestinale (GI) e in altri 
siti periferici. Si ritiene che la maggior parte degli effetti collaterali risultanti 
dalla somministrazione orale di LD derivino dalla formazione di grandi quantità 
di dopamina durante il metabolismo di primo passaggio nel tratto GI. Questi 
includono nausea, vomito ed irregolarità cardiache [130]. I vantaggi nell’uso 
degli inibitori delle decarbossilasi periferiche consistono nell’aumento della 
biodisponibilità del farmaco, nella riduzione degli effetti collaterali e della dose 
[131]. Se somministrata da sola per via orale, circa il 30% della dose raggiunge 
la circolazione sistemica; mentre la percentuale aumenta di 2-3 volte in 
associazione agli inibitori delle decarbossilasi periferiche. 
La terapia con la LD migliora i sintomi della PD, quali il tremore, la rigidità e 
la bradicinesia, negli stadi iniziali della malattia. Tuttavia, nell’uso a lungo 
termine, la LD perde la capacità di controllare il deficit dopaminergico, con 
comparsa dei fenomeni di wearing-off e on/off. Una stimolazione continua 
potrebbe invece risultare in una maggiore tollerabilità e portare a minori effetti 
collaterali [132]. 
Sono state perciò messe in atto delle strategie per ovviare a questi 
inconvenienti. D’Aurizio et al. [133] hanno sintetizzato il pro-farmaco 
levodopa-acido-α-lipoico (LD-LA) con emivita plasmatica maggiore rispetto 
alla LD, in quanto meno suscettibile alla conversione enzimatica, e con più alta 
lipofilia, caratteristica che facilita il trasporto attraverso la barriera 
ematoencefalica e permette di mantenere più a lungo alti livelli di dopamina. Il 
pro-farmaco è stato poi incapsulato all’interno di microparticelle (LD-LA-MP), 
ottenendo una soddisfacente protezione dalla degradazione enzimatica e chimica 
e controllandone il rilascio. In particolare, la somministrazione sottocutanea di 
LD-LA-MP, ha permesso di ottenere in vivo alti livelli striatali di DA fino a 4 
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giorni, dopo singola somministrazione. Ren et al. [134] incapsularono la 
levodopa metil estere, un pro-farmaco altamente solubile e idrolizzabile dalle 
esterasi plasmatiche, insieme alla benserazide, in microparticelle di PLGA. La 
loro somministrazione cutanea migliora le funzioni motorie e riduce 
l’insorgenza di movimenti involontari anomali e delle discinesie indotte da LD 
in un modello animale di Parkinson causato dalla 6-idrossidopamina, rispetto al 
solo farmaco libero.  
Sharma et al., [135] progettarono un sistema a base di LD incapsulata in 
nanoparticelle di chitosano (LP-CS-NP), incorporandole in un gel 
termoreversibile di Pluronic F127 per il delivery nasale. Il chitosano è stato 
utilizzato per le sue proprietà mucoadesive, per la sua capacità di aumentare 
l’assorbimento del farmaco attraverso la mucosa nasale mediante apertura 
transitoria delle tight junction tra le cellule epiteliali e per ritardare la clearance 
mucociliare. Studi in vivo hanno dimostrato che la somministrazione intranasale 
di LP-CS-NP aumenta significativamente il contenuto cerebrale di farmaco. 
L’incorporazione di LP-CS-NP nel gel facilita la somministrazione della 
formulazione e ne aumenta il tempo di residenza nella cavità nasale. Tuttavia la 
viscosità del gel riduce la migrazione delle NPs ed il loro uptake, dato che le 
NPs disperse in soluzione salina determinano più elevati livelli cerebrali di 
farmaco rispetto a quelle incorporate nel gel. 
Altri studi sono stati condotti su nanoparticelle di chitosano incapsulanti un 
agonista dopaminergico, la bromocriptina [77], utilizzando un modello animale 
di Parkinson indotto dall’aloperidolo. Queste nanoparticelle, di dimensioni di 
circa 160 nm, risultavano essere compatibili col trasporto transcellulare 
attraverso i neuroni olfattivi fino al cervello. La forza mucoadesiva è stata 
dimostrata in vitro studiando l’efficienza di binding della mucina alle NPs. La 
somministrazione intranasale di formulazioni contenenti il farmaco 
radiomarcato, se messe a confronto con la soluzione del farmaco, hanno 
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confermato, mediante studi farmacocinetici e di biodistribuzione nel ratto, un 
aumento significativo dell’uptake cerebrale del farmaco incapsulato nelle NPs 
mucoadesive e il trasporto diretto al cervello. La bromocriptina, sia in soluzione 
che incapsulata nelle NPs, è stata somministrata attraverso le narici dell’animale 
15 minuti dopo la somministrazione orale di aloperidolo. L’agonista è stato in 
grado di invertire la catalessi e l’acinesia indotti dall’aloperidolo, portando a 
migliori risultati nel caso del farmaco incapsulato nelle NPs. 
Sulla base di tutte queste considerazioni, si è pensato di utilizzare una delle 
migliori formulazioni precedentemente studiate per veicolare la LD (sia 
cloridrato che metilestere), allo scopo di ottenere un sistema di drug delivery per 
la somministrazione nose to brain. Questo studio consente di completare la 
ricerca, verificando la validità della formulazione sia su farmaci lipofili (PG 
visto nella sezione precedente), sia su farmaci idrofili (LD e derivati). 
3.2 Materiali e metodi 
3.2.1 Materiali 
La LD base, la LD metilestere cloridrato (LDME), l’acido acetico e il 
metanolo per HPLC, sono stati acquistati presso Sigma Aldrich (Milano, Italia). 
La LD cloridrato (LDHCl) è stata realizzata a partire dalla LD base per aggiunta 
di una quantità stechiometrica di HCl 0,1 N.  
Tutti gli altri materiali usati per la realizzazione delle NPs sono descritti nella 
Parte I, paragrafo 2.1. 
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3.2.2 Metodi 
3.2.2.1 Preparazione delle NPs di LDHCl e delle NPs di LDME 
Allo scopo di evitare i problemi di scarsa solubilità e di facile ossidazione 
della LD base, è stato realizzato il derivato cloridrato, utilizzando una quantità 
stechiometrica di HCl 0,1 N. Il campione così realizzato è stato liofilizzato, 
conservato alla temperatura di 4°C, e successivamente caricato nelle NPs. La 
LDHCl è perfettamente solubile in acqua alle concentrazioni utilizzate.  
Sono state quindi realizzate due differenti formulazioni nanoparticellari, una 
contenente la LDHCl e l’altra la LDME, anch’essa ad elevata solubilità in acqua. I 
campioni realizzati sono stati: LDHCl-NPD, LDHCl-NPE, LDHCl-NPF contenenti 
rispettivamente il farmaco alle concentrazioni di 0,1 - 0,5 - 1 mg/mL; LDME-
NPG, LDME-NPH, LDME-NPI, contenenti rispettivamente il farmaco alle 
concentrazioni di 0,1 - 0,5 - 1 mg/mL. 
Le NPs contenenti la LDHCl e la LDME sono state preparate a partire dalla 
formulazione 1B (TMC/SA ratio (p/p) 6/1). Sono stati eseguiti degli studi 
preliminari di incapsulazione dei farmaci sia nella formulazione 1A che in quella 
1B, in quanto entrambe le formulazioni avevano mostrato buone caratteristiche 
in seguito allo studio di formulazione descritto nella Parte I. I risultati migliori 
in termini di diametro medio, distribuzione dimensionale (PDI) e carica 
superficiale (PZ), in questo caso, si sono ottenuti utilizzando la formulazione 1B, 
anche se le analisi (effettuate in triplicato) hanno mostrato per entrambe le 
formulazioni un aumento delle dimensioni per le NPs cariche rispetto ai 
corrispondenti campioni 1A e 1B vuoti. 
La preparazione delle NPs è stata eseguita seguendo la procedura riportata 
nelle Parte I, paragrafo 2.2.2. In particolare, la dispersione del TMC (2 mg/mL) 
è stata aggiunta a quella del SA (2 mg/mL), nella quale è stato preventivamente 
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solubilizzato il farmaco alle diverse concentrazioni. L’aggiunta viene fatta 
goccia a goccia, mantenendo la dispersione del SA sotto vigorosa agitazione 
(800-1000 rpm). Trascorsi circa 60 minuti, alla miscela così ottenuta si 
aggiunge, goccia a goccia, sempre sotto vigorosa agitazione, l’agente 
reticolante, il TPP (1 mg/mL). Il sistema viene fatto stabilizzare per circa 30 
minuti. La formazione delle NPs viene evidenziata dalla formazione di una 
leggera opalescenza. Ciascun campione è stato realizzato in triplicato. 
3.2.2.2 Analisi dimensionale e della carica superficiale 
Le dimensioni, la distribuzione dimensionale (PDI) e la carica superficiale 
(PZ) delle LD-NPs sono stati determinati mediante la tecnica del DLLS, 
utilizzando lo strumento Zetasizer Nano ZS (Malvern Instrument, London, 
United Kindom). I campioni nanoparticellari preparati di fresco sono stati 
analizzati dopo opportuna diluizione in acqua bidistillata. Ogni misurazione è 
stata eseguita in triplicato e i valori riportati sono il risultato della media ± 
deviazione standard delle tre serie. 
3.2.2.3 Determinazione dell’efficienza di incapsulazione  
Per il calcolo dell’efficienza di incapsulazione (EE%), tutti i campioni 
nanoparticellari sono stati dapprima isolati tramite centrifugazione (15000 × g, 
15 min, 4°C) usando una microcentrifuga refrigerata (Scilogex D3024R). Il 
surnatante ottenuto è stato analizzato mediante analisi HPLC, utilizzando un 
cromatografo Flexar Perkin Elmer dotato di un rivelatore UV-VIS, e di un 
sistema computerizzato di integrazione dei dati (TotalChrom). È stata utilizzata 
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per entrambe le serie una colonna Spherisorb ODS2 C18 5 µm (dimensioni 4,5 x 
250 mm) (Waters, Ireland).  
Nel caso delle LDHCl-NPs, i campioni sono stati eluiti con fase mobile 
composta da soluzione acquosa acetica (0,5% v/v) / metanolo in rapporto 30:70 
v/v, ad un flusso di 1,2 mL/min e volume di iniezione pari a 50 μL. La LDHCl è 
stata rilevata alla lunghezza d’onda di 284 nm (tempo di ritenzione: 4,5 ± 0,2 
minuti). 
La quantità di LDHCl libera presente nel surnatante è stata determinata 
mediante una retta di calibrazione:                  (          , 
essendo   e   rispettivamente l’area espressa in µV·s e la quantità di LDHCl 
libera nel surnatante. 
L’efficienza di incapsulazione (EE%) è stata determinata indirettamente 
attraverso la differenza tra la quantità totale di LDHCl in ciascuna formulazione 
(LDHCltot) e la quantità presente nella fase acquosa separata per centrifugazione 
(LDHClsurn), mediante l’applicazione della seguente formula: 
 
     
                  
        
       
 
Nel caso delle LDME-NPs, i campioni sono stati eluiti con fase mobile 
composta da soluzione acetica acquosa (0,5% v/v) / metanolo in rapporto 30:70 
v/v, ad un flusso di 1,2 mL/min e volume di iniezione pari a 50 μL. La LDME è 
stata rilevata alla lunghezza d’onda di 284 nm (tempo di ritenzione: 5 ± 0,2 
minuti). 
La quantità di LDME libera presente nel surnatante è stata determinata 
mediante una retta di calibrazione:                   (          , 
essendo   e   rispettivamente l’area espressa in µV·s e la quantità di LDME 
libera nel surnatante. 
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L’efficienza di incapsulazione (EE%) è stata determinata indirettamente 
attraverso la differenza tra la quantità totale di LDME in ciascuna formulazione 
(LDMEtot) e la quantità presente nella fase acquosa separata per centrifugazione 
(LDMEsurn), mediante l’applicazione della seguente formula: 
 
     
                
       
       
 
3.3 Risultati e discussione 
3.3.1 Preparazione e caratterizzazione delle NPs di LDHCl e delle NPs di LDME 
In Tabella 4 sono riportati i valori dimensionali, la distribuzione 
dimensionale (PDI) e la carica superficiale (PZ) dei diversi campioni 
nanoparticellari. La serie LDHCl-NPs presenta valori di diametro medio 
compreso tra circa 260-320 nm, PDI tra 0,2-0,5 e PZ di circa 30 mV. La serie 
LDME-NPs presenta valori medi comparabili per i parametri considerati. 
Rispetto ai campioni vuoti, le nanoparticelle contenenti i principi attivi risultano 
avere dimensioni maggiori, con tendenza all’incremento dei valori dimensionali 
all’aumentare della concentrazione del farmaco (p>0,05). I valori del PZ di tutte 
le formulazioni sono positivi (~ +30 mV), confermando la preponderante 
presenza del TMC sulla superficie delle NPs. 
È stato inoltre misurato il pH delle formulazioni realizzate, e i valori si 
attestano tra 6-6,5 per tutti i campioni. 
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3.3.2 Determinazione dell’efficienza di incapsulazione 
I campioni realizzati mostrano purtroppo valori di efficienza di 
incapsulazione molto bassi, < 20% per entrambe le serie e comunque più bassi 
per le LDHCl-NPs. I dati dimostrano che le NPs a base di TMC/SA sono 
verosimilmente poco adatte ad incapsulare farmaci con caratteristiche idrofile.  
 
Tabella 4. Diametro medio, distribuzione dimensionale (PDI), carica 
superficiale (PZ), pH ed efficienza di incapsulazione (EE%) dei campioni 1B-
bianco, LDHCl-NP(D,E,F), LDME-NP(G,H,I) 
Campioni 
p.a. 
(mg/mL) 
DM 
(nm ± DS) 
PDI 
(± DS) 
PZ 
(mV ± DS) 
pH EE (%) 
1B-bianco - 197 ± 5 0,28 ± 0,02 32 ± 1 6,58 ± 0,02 - 
LDHCl-NPD 0,1 264 ± 11 0,18 ± 0,02 27 ± 1 6,27 ± 0,02 8 ± 6 
LDHCl-NPE 0,5 288 ± 35 0,49 ± 0,03 29 ± 4 6,01 ± 0,01 9 ± 7 
LDHCl-NPF 1 315 ± 41 0,51 ± 0,02 28 ± 2 5,89 ± 0,03 12 ± 2 
LDME-NPG 0,1 236 ± 43 0,15 ± 0,07 27 ± 2 6,66 ± 0,02 14 ± 2 
LDME-NPH 0,5 229 ± 17 0,14 ± 0,03 26 ± 3 6,46 ± 0,01 16 ± 5 
LDME-NPI 1 270 ± 14 0,15 ± 0,03 29 ± 1 6,25 ± 0,04 13 ± 3 
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Capitolo 4 
CONCLUSIONI 
Il carrier mucoadesivo costituito da nanoparticelle a base di trimetil 
chitosano e sodio alginato messo a punto nella prima parte di questa ricerca è 
stato utilizzato per incorporare due farmaci modello, il progesterone e la 
levodopa, per una possibile veicolazione nose to brain.  
In particolare, le due migliori formulazioni già caratterizzate 1A e 1B sono 
state utilizzate: la prima per la veicolazione del progesterone, principio attivo 
con carattere lipofilo, che, veicolato al sistema nervoso centrale, potrebbe 
esplicare attività neuroprotettiva nel trattamento di patologie degenerative come 
la malattia di Alzheimer; la seconda per la veicolazione della levodopa, 
principio attivo idrofilo, farmaco d’elezione nel trattamento della malattia di 
Parkinson, anche se responsabile dell’insorgere di effetti collaterali nel lungo 
termine (discinesie, fenomeni on-off, ecc.), che potrebbero essere minimizzati 
con un targeting specifico e un rilascio modulato del principio attivo. 
La scelta dei due principi attivi con caratteristiche chimico-fisiche diverse è 
stata effettuata per verificare se le formulazioni fossero più adatte per veicolare 
principi attivi a carattere idrofilo oppure lipofilo. 
I dati di efficienza di incapsulazione (%) hanno chiaramente dimostrato che 
la formulazione 1A è in grado di caricare quantità di progesterone vicine al 90% 
e di rilasciare il principio attivo in maniera ottimale per la via di 
somministrazione ipotizzata, se la concentrazione stessa del progesterone è 
compresa tra 0,1 e 0,5 mg/mL. 
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Inoltre il sistema nano particellare studiato ha dimostrato di essere 
sufficientemente stabile per un periodo di 30 giorni, se conservato in dispersione 
alla temperatura di 4°C.  
La formulazione 1B non si è dimostrata idonea per l’incapsulazione della 
levodopa, dal momento che l’efficienza di incapsulazione delle formulazioni 
contenenti diverse concentrazioni del farmaco si è sempre attestata su valori 
inferiori al 20%. 
I dati ottenuti per le nanoparticelle contenenti progesterone sono sicuramente 
promettenti, per cui lo sviluppo futuro della presente ricerca sarà rivolto ad 
effettuare studi di permeazione ex-vivo, studi di citotossicità, e soprattutto a 
verificare l’efficacia delle nanoparticelle in vivo. 
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